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1. ELECCION Y JUSTIFICACION DEL TEMA: 
 
La sustitución protésica de la cadera, ha constituido uno de los avances más 
importantes durante las cinco últimas décadas, desplazando antiguos procedimientos 
empleados en la terapéutica quirúrgica de la patología de la cadera, como la artrodesis o 
la artroplastia de resección. 
 
Este es el procedimiento de reconstrucción que más comúnmente se lleva a cabo 
en el adulto afecto de enfermedad degenerativa de la articulación coxofemoral, con el 
que se pretende restaurar la función de la articulación y aliviar el dolor (1).   
 
Un objetivo básico en una artroplastia de cadera , es la supervivencia del 
implante a largo plazo, a lo largo de estos años se han rediseñado los implantes 
protésicos , se han introducido nuevos materiales y se han modificado los métodos de 
fijación del implante al hueso. 
 
Para llegar a esta situación actual han sido necesarios años de constante revisión 
de resultados y de investigación de los problemas que los diversos diseños han ido 
provocando, porque la implantación de un vástago femoral en el fémur , conlleva la 
aparición de cambios biomecánicos , con repercusiones biológicas sobre el tejido óseo. 
 
Desde que A.T. Moore, en 1957, propusiera su vástago femoral de fijación 
biológica hasta la actualidad, los vástagos no cementados se han desarrollado siguiendo 
diferentes filosofías (fijación diafisaria o metafisaria, tipo y extensión del recubrimiento 
protésico, adición o no de collar de apoyo) que todavía hoy mantienen defensores y 
detractores. La investigación en este campo está en continua evolución buscando 
soluciones cada vez más próximas a la biología humana (2). 
 
Unos de los problemas que planteaban las prótesis no cementadas, era la atrofia 
ósea del fémur proximal causada por el puenteo de fuerzas (“stress-shielding”). Los 
vástagos usados originaban una grave desmineralización del fémur que hacían temer por 
la estabilidad de la fijación a largo plazo y otras posibles complicaciones.  
 
El estudio de los efectos causados por el puenteo de fuerzas cobró un notable 
impulso con la aparición de nuevos medios radiológicos que permitieron cuantificar la 
masa ósea de forma rápida y fiable. La densitometría transformó el problema de la 
atrofia ósea – que hasta entonces era un problema cualitativo o, como mucho, 
semicuantitativo, diagnosticado por radiología simple – en una variable medible y 
cuantificable. 
 
Los seguimientos densitométricos disponibles con diversos modelos de vástagos 
no cementados nos enseñan que cada tipo de diseño produce un patrón de remodelado 
característico. 
 
Con el paso del tiempo, se han ido desarrollando distintos modelos protésicos 
para paliar la atrofia ósea originada como consecuencia del puenteo de fuerzas.  Para 
ello se pone especial interés en factores mecánicos del vástago , como el diseño, 
tamaño, material , morfología y extensión del recubrimiento poroso, con el fin de 
acercarse a las características de rigidez del hueso. 
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Además, se pone especial atención en la realización de una técnica quirúrgica 
cuidadosa y sencilla, que pueda favorecer  una remodelación periprotésica adecuada, así 
como disminuir la pérdida ósea y las alteraciones vasculares producidas por el fresado y 
el ajuste a presión del implante 
 
La aparición en el mercado del modelo protésico ANATO®, con las últimas 
modificaciones en el diseño de los componentes y composición de los mismos sirve de 
estímulo para realizar este estudio clínico. Dentro del Servicio de Cirugía Ortopédica y 
Traumatología del Hospital Universitario Miguel Servet la artroplastia total de cadera 
no cementada con el modelo ANATO®  supone una buena fuente de casos clínicos con 
un sistema de actuación bastante protocolizado, siendo además el primer centro en 
utilizarla en nuestro país.  A esto hay que añadir, la gran experiencia en nuestro servicio 
en la implantación de prótesis no cementadas, tanto del modelo ABG-I®  como del 
ABG-II®. Todo esto, hace que nos encontremos ante un marco inmejorable para el 
estudio comparativo de ambos modelos. A su vez, disponemos de la dotación técnica 
necesaria al contar con un densitómetro LUNAR DPX en nuestro hospital. 
 
La artroplastia total de cadera es un procedimiento sobre el que nuestra propia 
experiencia permite elaborar un proyecto de estudio con posibilidades reales de ser 
llevado a cabo conociendo las limitaciones del mismo y los posibles obstáculos a 
solucionar. 
La preocupación y el interés que estos hechos provocan en los profesionales 
junto a los que desarrollo mi formación me han impulsado a conocer más 
profundamente los aspectos relacionados con la artroplastia total de cadera. Con este 
trabajo se pretende analizar la repercusión que tiene la implantación de una prótesis no 
cementada de cadera sobre la biomecánica y, por tanto, el remodelado óseo del fémur 







































































	   15	  
1. HISTORIA DE LA ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA 
 
La artroplastia total de cadera es un procedimiento quirúrgico habitual en la 
práctica diaria de nuestros hospitales. 
 
El empleo de materiales biológicos e inorgánicos se hizo popular a principios del 
siglo XX. Las superficies articulares de las caderas deterioradas eran contorneadas y se 
insertaba entre ambas superficies una capa de interposición para remodelar la 
articulación y así mejorar el movimiento. Para la realización de estas “artroplastias de 
interposición” se utilizaron inicialmente tejidos blandos periarticulares (3), tejido 
muscular, grasa y fascia (Verneuil, 1860). Posteriormente Murphy en 1902 utilizó 
colgajos musculares, fascia rodeada de grasa y fascia sola como material de 
interposición. Loewe en 1913 utilizó piel y Robert Jones en 1912 comenzó a utilizar 
materiales inorgánicos como láminas de oro. Incluso se utilizó submucosa de vejiga de 
cerdo (Baer, 1918). Putti en 1921, Campbell en 1926 y MacAusland utilizaron injertos 
de fascia lata como material de interposición. Los resultados de estos primeros intentos 
de remodelación articular eran impredecibles, siendo el dolor residual y la rigidez 
articular la principal causa de fracaso. 
 
El primer gran avance en la artroplastia de cadera ocurre en 1923, cuando Smith-
Petersen  introdujo el concepto de “artroplastia de molde” como una alternativa a la 
membrana de interposición. El procedimiento pretendía restaurar las superficies 
articulares dañadas mediante la exposición del hueso esponjoso en la cabeza femoral y 
colocación de una cúpula sobre la misma. Se eligió el cristal como material para realizar 
los primeros implantes, y aunque todas las cúpulas se rompían a los pocos meses, los 
resultados iniciales parecían esperanzadores. Se usaron nuevos materiales más 
resistentes y elásticos como la celulosa, la cual tuvo que ser abandonada por producir 
importante reacción a cuerpo extraño. Se probaron otros materiales más duraderos 
(Pirex en 1933, Baquelita en 1937) pero se desecharon debido a su fragilidad. No fue 
hasta el desarrollo del vitalium en 1938 cuando se dispuso de implantes de duración 
suficiente. 
 
Este implante se convirtió desde finales de los años 30 hasta la introducción de 
la moderna artroplastia total de cadera como la referencia de reconstrucción 
coxofemoral. En 1957, unos años después de la muerte de Smith-Petersen, Aufranc 
publicó un 82% de buenos resultados en 1.000 caderas intervenidas con la copa de 
Vitalium de Smith-Petersen (4). 
 
Los hermanos Judet desarrollaron un nuevo implante de cabeza femoral con un 
vástago corto introducido dentro del cuello femoral. La prótesis original de Judet fue 
realizada con material acrílico (metilmetacrilato-termofraguado) pero se utilizaron 
posteriormente otros materiales como nylon, vitalium o acero inoxidable. 
 
El siguiente adelanto en el desarrollo de la artroplastia de cadera consistió en el 
diseño de endoprótesis metálicas con vástagos medulares para la fijación esquelética. 
Los dos modelos más populares fueron desarrollados en Estados Unidos por Fred 
Thompson en 1950 y A.T. Moore en 1952. 
 
Moore realizó la primera cirugía de reemplazo de cadera metálica. El diseño de 
la prótesis original correspondía a un reemplazo femoral proximal que constaba de una 
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gran cabeza fija hecha de Vitallium, una aleación de cobalto y cromo. Medía 
aproximadamente 30 centímetros de largo y se atornillaba en el extremo de la diáfisis 
femoral (hemiartroplastia). 
 
Los vástagos más largos permitían la transmisión de las fuerzas de soporte de 
peso a lo largo del eje del fémur, en lugar de generar fuerzas de cizallamiento a nivel 
del cuello femoral como ocurría en la prótesis acrílica de los hermanos Judet. Estos 
nuevos dispositivos endomedulares se basaban en la fijación a presión dentro del canal 
medular. La prótesis de Moore presentaba una fenestración en la parte superior del 
vástago femoral para permitir el crecimiento óseo en su interior aumentando así su 
fijación ósea. 
 
No fue sin embargo hasta los años 50 cuando se desarrollaron las endoprótesis 
totales. Los primeros diseños fueron los realizados por McKee y Farrar. Las primeras 
prótesis de McKee estaban hechas de acero. En 1956 se sustituyó por una aleación de 
cromo – cobalto. 
 
  El gran auge de la era moderna en la artroplastia total de cadera tiene lugar en 
Inglaterra, gracias a los trabajos de Sir John Charnley (5–11). Estos fueron pioneros en 
todos los aspectos de la artroplastia total de cadera, incluyendo conceptos como 
“artroplastia de baja fricción”, alteración quirúrgica de la biomecánica de la cadera, 
lubricación, materiales, diseño, introducción del flujo laminar en los quirófanos etc. 
 
Un avance fundamental fue la introducción por Charnley del cemento acrílico 
fraguado al frío (polimetilmetacrilato o PMMA) para la fijación al hueso de los 
componentes protésicos. Este sistema de fijación fue adoptado desde entonces por casi 
todos los cirujanos como método de fijación de los componentes protésicos. 
 
Otro hito fue la introducción de materiales plásticos como el polietileno en el 
lado acetabular para la fricción con el componente metálico de la cabeza femoral, 
iniciándose la era del par metal – polietileno. Modificó el diseño del componente 
femoral y redujo el tamaño de la cabeza femoral desde los 40 mm o más de la prótesis 
de Moore a los 22,2 mm  como esfericidad óptima para reducir el brazo de palanca  de 
la cabeza contra el componente acetabular. 
 
Los resultados prometedores obtenidos con las prótesis cementadas durante los 
años setenta estimularon su empleo en los pacientes afectos de coxartrosis (12). Sin 
embargo, con el paso del tiempo comenzaron a observarse diferentes problemas 
relacionados con la cementación: tasa alta de fracasos protésicos en pacientes menores 
de 50 años, cercana al 50% en los primeros 10 años, según diferentes autores (13,14); 
reacción inflamatoria producida por partículas de polimetilmetacrilato que daba lugar a 
zonas de osteolisis alrededor de la prótesis, la llamada «enfermedad del cemento»  (15); 
y  problemas técnicos que planteaba la eliminación del cemento a la hora de la cirugía 
de revisión (16). Estos problemas impulsaron el desarrollo de otras técnicas de fijación 
protésica como alternativa a la cementación. 
Por esto, en la década de los ochenta surgen con fuerza las artroplastias no 
cementadas, existiendo muchos modelos en el mercado. Las primeras comunicaciones 
sobre resultados a corto plazo de estas prótesis eran comparables a los obtenidos con las 
cementadas. 
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El objetivo básico de estas prótesis, consistía en lograr la fijación directa del 
implante, mediante el crecimiento óseo, con el fin de obtener la osteointegración 
(depósito de un hueso nuevo en contacto con el material protésico sin interposición de 
tejido conjuntivo) activa de la prótesis al hueso receptor . A este concepto se le conoce 
con el nombre de  “Fijación Biológica” o fijación secundaria, en la que el hueso crece 
directamente entre las superficies de los implantes, es decir conseguir lo que se 
denomina osteointegración. Por otro lado la fijación primaria es el anclaje que se 
produce entre la prótesis y el hueso en el momento de la cirugía. El anclaje primario se 
consigue mediante el anclaje intrínseco del componente protésico (componentes a 
presión o press-fit, roscados, atornillados o autoexpandibles). 
En un principio las superficies de estas prótesis eran lisas, fracasando la unión, 
por lo que posteriormente se modificó la superficie de los implantes con dibujos 
macroscópicos y más tarde  por  recubrimientos porosos de diferente textura y tamaño, 
buscando una fijación microscópica. Otros implantes pretenden aumentar esta fijación 
con la adición de materiales bioactivos a la superficie porosa. 
La forma de la prótesis, es decir el diseño y la superficie de la misma, son los 
factores básicos para conseguir la fijación en las artroplastias totales de cadera no 
cementadas. 
La fijación macroscópica viene determinada por la adaptación de la geometría 
del implante a la anatomía del hueso receptor. En este sentido se han diseñado 
diferentes conceptos de fijación para obtener la estabilidad primaria. Los diseños en 
cuña, o doble cuña, alcanzan la estabilidad por el concepto de triple apoyo. Los de 
diseño anatómico pretenden un mayor ajuste metafisario aprovechando su asimetría a 
nivel proximal. Los de fijación diafisaria, buscan estabilizarse en el canal femoral y, 
finalmente, los cónicos en la transición metafisodiafisaria.  
La fijación microscópica se consigue mediante el crecimiento óseo sobre la 
superficie de los componentes protésicos, que se encuentra favorecida cuando está 
recubierta por una capa de material poroso. 
Según los conocimientos actuales y con la experiencia acumulada se ha 
demostrado que, entre otras formas, se puede esperar el anclaje permanente de los 
componentes protésicos no cementados mediante un principio: la implantación por el 
método de encaje a presión, que proporciona estabilidad primaria y conduce de forma 
gradual aun a estabilidad secundaria mediante la osteointegración. 
Sin embargo, con el paso del tiempo, las expectativas creadas por artroplastia no 
cementada de cadera no se cumplieron, ya que se observaron los fenómenos de 
osteolisis ya observados en las artroplastias cementadas y que habían sido atribuidas a la 
“enfermedad del cemento”. La región del fémur proximal fue el lugar donde se 
apreciaba una mayor pérdida de masa ósea lo que contribuye al fallo de la prótesis a 
largo plazo, fomentando el aflojamiento y hundimiento de la prótesis, fracturas de 
fémur o rotura de la prótesis.  
El objetivo de todos los diseños protésicos no cementados ha sido conseguir una 
óptima transmisión de cargas —de tipo fisiológico— desde la zona metafisaria al resto 
del fémur, intentando evitar los fenómenos de puenteo de fuerzas o stress-shielding que 
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fomentan la  atrofia proximal por desfuncionalización o desuso. Como ya hemos 
mencionado, en el seguimiento a largo plazo de distintos modelos de vástagos no 
cementados ha demostrado que esto no se consigue. 
Así en la década de los noventa se siguió avanzando para lograr este objetivo y 
comienzan a introducirse materiales bioactivos en los componentes de las prótesis como 
la hidroxiapatita (HA) y el fosfato tricálcico . La hidroxiapatita es considerada la más 
atractiva ya que su estructura mineral es similar a la del hueso humano, tanto química 
como cristalográfica, considerándose hoy día, como el mejor recubrimiento para 
conseguir la osteointegración de la prótesis . Fue Furlong en Inglaterra uno de los 
pioneros en usarla consiguiendo que el hueso creciera directamente  sobre la superficie 
protésica sin membrana conjuntiva intermedia, comprobándose por estudios 
histológicos en animales y en pacientes que habían fallecido por otra causa, como había 
una respuesta biológica positiva. La hidroxiapatita es biocompatible, antigénica y 
carcinogénicamente inactiva, resistente a la degradación y muy osteconductora. Gracias 
a esta propiedad el hueso crecerá sobre la hidroxiapatita y rellenará espacios de mas de 
2 mm. 
Así se pensó que confiriendo a vástagos de apoyo metafisario  un recubrimiento 
de hidroxiapatita (HA), que consiguiese una buena osteointegración proximal, se 
obtendría una mejor transmisión de cargas y se evitarían los fenómenos de stress-
shielding, basándose en que se convertirían las fuerzas verticales transmitidas por el 
vástago en fuerzas horizontales que se transmitirían a la zona metafisaria. 
El recubrimiento con hidroxiapatita, lleva ya años de utilización, sin embargo la 
calidad de la hidroxiapatita y el método utilizado para su aplicación en los implantes, 
influye en el éxito de su resultado. 
La implantación de un vástago femoral, cementado o no cementado, produce en 
el hueso una clara alteración de la transmisión fisiológica de las cargas. Esta alteración 
de la biomecánica normal de la cadera da lugar en el hueso a un fenómeno denominado 
remodelado adaptativo, ya que éste tiene que adaptarse a la nueva situación 
biomecánica. En dicho remodelamiento el hueso se ve sometido a factores mecánicos y 
biológicos. Los factores mecánicos están en relación con la nueva distribución de cargas 
que supone la implantación de la prótesis en el fémur y con las características físicas del 
implante (tamaño, diseño y aleación), así como con el tipo de fijación del implante al 
fémur. Los factores biológicos están en relación con la edad y el peso del individuo, la 
masa ósea inicial, la calidad de la fijación primaria y la carga a la que se somete el 
implante. Además hay que tener en cuenta la técnica quirúrgica empleada así como el 
diseño y almacenaje de los componentes. De todos estos factores el más importante es 
la masa ósea inicial. 
Por otro lado, el desgaste del polietileno acetabular y las reacciones biológicas a 
las partículas genera lesiones osteolíticas  que comprometen la fijación del implante a 
largo plazo y su supervivencia, siendo causa frecuente de aflojamiento protésico y 
revisión protésica.  
La evolución de la pérdida ósea y remodelación periprotésicas ha sido estudiada 
con diferentes métodos. Sin embargo, hasta la introducción de las técnicas 
absorciométricas no se ha dispuesto de un método preciso, fiable, reproducible y 
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asequible para cuantificar la densidad ósea alrededor del implante metálico y los 
cambios que allí se produzcan.  
2. BIOMECÁNICA DE LA ARTICULACIÓN DE LA CADERA: 
La cadera es una diartrodia de tipo enartrosis, es decir, tiene movilidad en los 
tres ejes del espacio, y tres grados de libertad, es la articulación más estable del cuerpo 
humano. Es de muy firme coaptación, contrastando con la articulación glenohumeral, 
que posee un mayor arco de movimiento pero con una menor estabilidad. La 
articulación coxofemoral posee, por tanto, una menor amplitud de movimientos pero 
goza de una estabilidad mayor, y por tanto es una articulación más difícil de luxar (17).  
Posee dos superficies óseas, la cavidad cotiloidea y la cabeza del fémur que tiene forma 
de dos tercios de esfera orientada oblicuamente hacia arriba, hacia dentro y un poco 
hacia delante, cubiertas por cartílago hialino que se adelgaza hacia la periferia, excepto 
en la fosita, donde se va a insertar el ligamento redondo, una cápsula y una membrana 
sinovial. 
 
La articulación de la cadera está constituida fundamentalmente por:  acetábulo o 
coxa y la cabeza del fémur. El acetábulo se encuentra en la unión del ilíaco con las 
ramas ilio e isquio pubiana, forma una cavidad circular, que está en anteversión entre 
15° y 30° y una inclinación caudal de 45°; revestida por el cartílago articular, presenta 
una herradura en su fondo donde se inserta el ligamento redondo. En la periferia del 
acetábulo , se inserta el rodete acetabular , formado por tejido fibrocartilaginoso , y que 
recubre aproximadamente un 10% de la superficie periférica de la cabeza femoral, 
reforzando la estabilidad de la articulación.  
 
El cuello femoral tiene un eje oblicuo hacia arriba, hacia dentro y hacia delante, 
formando un ángulo con el eje diafisario llamado de inclinación, de unos 125° en el 
adulto, con unas variaciones de 120 a 130º (18), debido a la orientación hacia delante 
del eje del cuello femoral, éste y el eje transverso intercondileo no están en un mismo 
plano, sino que forman entre sí un ángulo llamado de declinación o anteversión, abierto 
hacia adentro y hacia delante, con unos valores normales que oscilan entre los 10° y 30° 
(19). 
 
La articulación de la cadera es móvil, y la patología que la afecta se percibe de 
inmediato durante la marcha como dolor o limitación de movimientos. 
 
Hemos de considerar los movimientos de la cadera en tres planos: (18). 
 
• Sagital: Flexión-extensión (120/-20°) 
• Frontal o coronal: Abducción-aducción (45°/ 30º) 
• Transversal o axial: Rotación interna-externa (30º/60º) 
La cadera es una estructura articular que por sus características anatómicas tienen 
una patología escasa y generalmente degenerativa por la gran carga que deben soportar. 
La disposición de las trabéculas óseas del coxal obedece a su función de transmisión de 
fuerzas hacia el miembro inferior. Dichas trabéculas, que se orientan según la dirección 
de las cargas a que se ve sometido el coxal confluyen a nivel de la cavidad cotiloidea 
por medio de los sistemas trabeculares superior e inferior, reforzados a su vez por el 
sistema circunferencial. Esta orientación trabecular a nivel del coxal se continúa en la 
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cabeza femoral, que a su vez las trasmitirá a la diáfisis. 
 
2.1.- FUERZAS QUE ACTÚAN EN LA CADERA: 
 
En primer lugar debemos considerar el peso corporal como una carga aplicada 
sobre un brazo de palanca que se extiende desde el centro de gravedad del cuerpo hasta 
el centro de la cabeza femoral. Durante el apoyo monopodal, la musculatura abductora 
actúa sobre el extremo de un brazo de palanca que se extiende desde la parte lateral del 
trocánter mayor al centro de la cabeza femoral, y debe ejercer un momento igual al peso 
corporal para mantener nivelada la pelvis. Dado que la longitud del brazo de palanca del 
peso corporal respecto al de la musculatura abductora mantiene una relación 
aproximada de 2,5 a 1; la fuerza de la musculatura abductora debe aproximarse a 2,5 
veces el peso corporal para mantener la pelvis nivelada en posición erecta durante el 
apoyo monopodal. La fuerza de la musculatura abductora ha de incrementarse en 
situaciones como elevación de la pierna o la marcha, así, la carga calculada que actúa 
sobre la cabeza femoral es por lo menos 3 veces el peso corporal. En otras, como correr 
o saltar, la carga puede ser equivalente a 10 veces el peso corporal. Por tanto, el peso 
corporal excesivo o una mayor actividad física incrementan significativamente las 
fuerzas sobre la cadera pudiendo causar aflojamiento, inflexión o rotura del vástago 
femoral. 
 
El centro de gravedad del cuerpo se sitúa por delante del cuerpo de S2, por 
detrás del eje de la articulación de la cadera. La aplicación de fuerzas en el plano sagital 
tiende a desplazar el vástago en sentido posterior. Estas fuerzas aumentan cuando se 
flexiona la cadera en actividades como levantarse de una silla, subir o bajar escaleras o 
levantar objetos pesados. Las fuerzas que actúan sobre la cadera en el plano coronal 
tienden a desplazar el vástago en sentido medial. Así, las fuerzas son 
predominantemente de compresión en el cotilo y de cizallamiento en el vástago femoral, 
por ello, las fracturas de los implantes suelen iniciarse en la parte anteroexterna del 
mismo (20,21).  
 
Como hemos citado anteriormente, esta fuerza torsional que actúa sobre el 
vástago puede producir inflexión, aflojamiento o rotura del vástago femoral. No 
obstante, podemos aumentar la estabilidad rotacional del vástago tanto proximal como 
distalmente: 
 
- Aumentando el diámetro del vástago para lograr un mejor llenado de la 
metáfisis proximal (vástagos de anclaje puramente metafisario) o diáfisis 
(vástagos de anclaje metafisodiafisario o total). En la bibliografía hay autores 
que defienden los dos conceptos, si bien las dos filosofías de vástagos tienen sus 
ventajas e inconvenientes, como luego describiremos. 
 
- Modificando la sección transversal de vástago. 
 
- Aplicando estrías longitudinales y cubiertas porosas en el tercio distal del 
vástago que raspen el endostio diafisario, mejorando la estabilidad rotacional. 
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La aplicación cíclica de estas cargas en número mayor a un millón de veces al 
año, aplicadas en diferentes planos, tienden a doblar, rotar y aflojar el vástago de la 
prótesis, contribuyendo también al aflojamiento del componente acetabular. 
 
2.2.- POSICIÓN DEL VÁSTAGO: 
 
Los componentes femorales se deben fabricar con un ángulo cervicodiafisario de 
alrededor de 135°. Existen diferentes modelos protésicos con variaciones en este ángulo 
con el fin de adecuarse a la morfología del paciente. 
 
La posición en valgo del segmento cabeza-cuello del componente femoral 
respecto a la diáfisis femoral (mayor de 140°) disminuye el momento de inflexión e 
incrementa proporcionalmente la carga axial del vástago; esto altera la alineación del 
soporte de peso de la extremidad ejerciendo fuerzas valguizantes sobre la rodilla. 
También puede provocar luxación de la cadera hacia arriba con la aducción en un cotilo 
verticalizado. 
 
 La posición en varo incrementa el momento de inflexión y reduce la carga axial 
sobre el vástago. Esta posición alarga el brazo de palanca abductor con los efectos 
beneficiosos antes descritos, pero los efectos adversos que tiene la colocación del 
vástago en esta posición sobre la fijación del mismo superan con creces este beneficio; 
por lo que la posición en varo debe evitarse, ya que aumenta el riesgo de aflojamiento y 
fallo del vástago. Además, si el vástago llega contactar con la cortical externa de al 
diáfisis, supone una transmisión en exceso de carga a este nivel, que se traduce en un 
aumento de grosor de la cortical diafisaria y en la aparición de dolor en muslo (22). 
 
En cuanto a la versión del componente femoral, que se refiere a la orientación 
del cuello con respecto  al plano coronal, el vástago puede ser anteverso o retroverso. El 
fémur normal tiene una anteversión de 10-15° por lo que en la medida de lo posible el 
vástago femoral protésico debe reproducir esa angulación. La retroversión, e incluso 
una inadecuada anteversión, pueden conducir a la luxación posterior, especialmente 
cuando se ha usado una vía de abordaje posterior. La anteversión excesiva del cuello 
protésico puede conducir a la luxación anterior. 
 
2.3.- CENTRALIZACIÓN DE LA CABEZA. LATERALIZACIÓN FEMORAL 
(OFFSET FEMORAL) 
 
La tensión inadecuada de partes blandas es una causa frecuente, aún 
infravalorada, del fracaso de la artroplastia total primaria y de revisión de la cadera 
(23,24). 
 
Consecuentemente, la prótesis de cadera actual, cementada y no cementada, se 
diseña tomando en consideración este problema y, esto, ha aumentado substancialmente 
su supervivencia a largo plazo (25). 
 
Sir John Charnley fue uno de los primeros cirujanos ortopédicos que prestó 
atención al problema de la tensión de las partes blandas en la artroplastia total de la 
cadera.  Charnley describió la importancia de restaurar el voladizo femoral mediante 
uno de los diferentes métodos: medialización del componente acetabular, evitando la 
anteversión excesiva del componente femoral, completando la osteotomía del cuello 
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femoral a un nivel adecuado, manteniendo un ángulo cérvico-diafisario de 135° (24) , y, 
cuando esté indicado, reinsertando (desplazando) lateralmente el trocánter mayor. La 
meta de la filosofía de Charnley era aumentar el brazo de momento de abductor y 
restaurar la biomecánica más "normal" en la articulación de cadera afectada (20). 
 
En la actualidad, estos dos conceptos propuestos por Charnley no se persiguen, 
ya que el principio de centralización de la cabeza femoral ha dado paso a la 
conservación de la mayor cantidad posible de hueso, ya que se profundiza en el 
acetábulo sólo lo necesario para obtener cobertura ósea del implante. Asimismo, la 
osteotomía del trocánter no se realiza y se evitan los problemas relacionados con la 
reinserción del trocánter mayor por lo que el brazo de palanca de la musculatura 
abductora sólo se modifica según el desplazamiento lateral de la cabeza respecto al 
vástago. 
 
Hoy en día el concepto de offset femoral se define como  la distancia 
perpendicular entre el centro de la cabeza femoral y la línea diafisaria; en el centro de la 
diáfisis femoral. 
 
La longitud del brazo de la palanca que actúa entre la cabeza femoral y la 
inserción de los abductores de la cadera es notablemente más pequeño que entre la 
cabeza femoral y peso corporal. Por consiguiente, los abductores deben generar una 
fuerza superior al peso corporal para compensar su desventaja mecánica. Los análisis de 
marcha y los diagramas del cuerpo libres han mostrado que la relación biomecánica 
discordante ocasiona una sobrecarga articular significativamente superior (p <0.05) en 
los reemplazos totales de cadera si no se restaura el offset femoral (26). 
Recíprocamente, el aumento del brazo de la palanca de los músculos abductores al 
aumentar el offset femoral, reduce la fuerza muscular requerida para la marcha normal. 
Esto, a su vez, minimiza la resultante de la fuerza reactiva (carga) en la articulación de 
cadera y determina proporciones más bajas de desgaste del polietileno. Además, la 
posición lateralizada de la diáfisis femoral con relación al centro de cadera tiende a 
disminuir la incidencia de impacto del fémur con la pelvis, mejorando a la vez la 
tensión de las partes blandas. 
 
Por lo menos hay tres aspectos, por los que el offset femoral influye 
teóricamente en la función de una prótesis total de cadera:  fuerza, movimiento, y 
estabilidad. 
 
• El aumento del momento de fuerza, creado al alargar el brazo de la palanca 
funcional, incrementa la fuerza resultante y por consiguiente disminuye la carga 
articular. Esto reduce la proporción del desgaste y, a su vez, el aflojamiento 
aséptico (27). Esto disminuye la fuerza abductora requerida para andar, la 
energía para el paso y la fuerza reactiva en la cadera. 
 
• Al aumentar la fuerza abductora también disminuye la incidencia de marcha de 
Trendelenburg y se mejora la estabilidad en la articulación de cadera (28). 
Finalmente, el incremento de fuerzas protrusivas por el desplazamiento del 
fémur respecto a la cúpula, disminuye la probabilidad de impacto (29). 
 
Hay cinco formas de aumentar el voladizo femoral: aumento de longitud del 
cuello femoral, disminuir el ángulo del cérvico-diafisario, medializar el cuello femoral y 
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aumentar su longitud simultáneamente, lateralizar el trocánter. 
 
• Aumento de la longitud del cuello: 
 
o Aumentando la longitud del cuello femoral provoca una descarga los 
abductores de cadera y, dependiendo del ángulo del cuello femoral, 
aumenta su eficacia contráctil alargando el brazo de palanca de abductor 
concomitantemente. Desgraciadamente, un aumento en la longitud del 
cuello también aumenta la longitud del miembro, produciendo una 
dismetría. Éste es un resultado clínico indeseable en la mayoría de los 
casos. 
 
• Reducir el Ángulo Cérvico-diafisario: 
 
o Al disminuir el ángulo cérvico-diafisario se reduce la altura de la cabeza 
femoral y, con ello, la longitud del miembro, aumentando el offset 
femoral. Con esto se aumenta directamente el valor del brazo de palanca 
abductor. También tiene un efecto positivo sobre la mayor tensión de los 
abductores, con lo que son más eficaces. Sin embargo, este cambio en la 
dimensión del implante tiene el efecto negativo de aumentar el par de 
torsión rotatoria sobre el implante por fuerzas fuera de plano. Los 
resultados de ángulos cérvico-diafisarios varos mayores incrementan la 
fuerza torsional (o fuera de plano) que tiende a rotar el componente 
femoral, sobre todo con actividades que implican la transmisión de carga 
durante la flexión y extensión de cadera, como el subir escaleras. 
 
• Medializar el cuello femoral y aumentar su longitud: 
 
o Dual o alto-voladizo en los componentes femorales ambos modifican el 
ángulo cérvico-diafisario del implante o medializan el cuello para 
modificar el voladizo. Esta geometría mantiene la relación del ángulo 
cérvico-diafisario, restaurando el voladizo correspondiente. Una ventaja 
mayor de esta técnica es que puede usarse para mejorar la tensión del 
abductor sin alterar substancialmente la longitud del miembro. Por 
consiguiente, la medialización con alargamiento concomitante del cuello 
femoral representan la base para el diseño femoral del voladizo dual o 
extendido. 
 
• Osteotomía de trocánter mayor: 
 
o En este caso, el offset se define como la distancia del centro de la cabeza 
a la inserción de los músculos del abductor o como la distancia 
perpendicular del centro de la cabeza a la línea de acción de los músculos 
abductores. La osteotomía del trocánter proporciona una ventaja 
biomecánica desplazando el punto de inserción de los abductores lateral 
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y distalmente. Tiene un efecto positivo al aumentar la fuerza de los 
abductores y disminuir la probabilidad de una marcha de Trendelenburg. 
La ventaja mecánica al aumentar el brazo de momento resultante 
determina una menor fuerza compresiva sobre la articulación. Esto 
disminuye la probabilidad de desgaste y aflojamiento. Sin embargo, el 
procedimiento no mejora el movimiento, ni disminuye la probabilidad de 
impacto. 
 
• Componente acetabular 
 
o Existen cúpulas modulares con "offset" para "lateralizar" y aumentar el 
offset, conservando la longitud del miembro. El offset puede alterarse 
modificando la relación de la cúpula articular para que el centro de 
rotación de la cadera se desplace lateral y distalmente. Un 
desplazamiento lateral de la cúpula aumenta la tensión del abductor, lo 
que es un resultado deseable. Sin embargo, también aumenta el brazo de 
palanca del peso corporal , considerado como un resultado adverso. El 
efecto de éste último aumento es mayor debido a que la distancia del 
peso corporal perpendicular se incrementa con el desplazamiento lateral 
del centro de rotación. Por otro lado, la mejoría del brazo del momento 
depende del ángulo de la línea de desplazamiento. En otros términos, el 
efecto adverso es de una proporción 1:1, considerando que el efecto 
beneficioso es menor que la proporción 1:1 y es proporcional con la línea 
de tracción de los abductores. De acuerdo con esto, las cúpulas 
lateralizadas son empleadas típicamente cuando el cirujano comprueba 
que el componente femoral con offset extendido aún requiere un 
desplazamiento adicional para restaurar la tensión de los abductores y 
aumentar con ello la estabilidad de cadera (Caderas protruidas). 
2.4.- COEFICIENTE Y PAR DE FRICCIÓN: 
 
La tribología es la ciencia que estudia los mecanismos de fricción, lubricación y 
desgaste entre dos superficies de contacto y movimiento. 
 
La fricción se define como la resistencia al movimiento entre dos cuerpos en 
contacto y la lubricación actúa disminuyendo la resistencia a la fricción y separando las 
superficies de carga. 
 
El objetivo de las superficies de fricción es la menor producción de partículas de 
desgaste y, secundariamente, la reducción a medio y largo plazo de la osteolísis, causa 
principal del aflojamiento a largo plazo de los implantes. Las investigaciones se dirigen 
a conseguir superficies de fricción que produzcan el mínimo de partículas de desgaste o 
de las características de estas no induzcan la reacción osteolítica. 
 
La osteolísis es un fenómeno complejo dependiente del número y cantidad de 
partículas de entre 0.3-10 micras, que son las fagocitadas por los macrófagos. El punto 
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débil de la artroplastia convencional es el desgaste del polietileno, que genera muchas 
partículas que inducen la reacción osteolítica. 
 
En la artroplastia total de cadera el coeficiente de fricción varía en función de los 
materiales empleados, acabado de sus superficies, temperatura a la que están expuestos, 
cargas que soporta, etc. Los distintos coeficientes de fricción entre las distintas 













Estos valores están determinados con adición de una solución salina. 
Comparando estos valores con una articulación normal de cadera lubricada por el 
liquido sinovial (coeficiente de fricción de 0.002) todavía existen enormes diferencias. 
 
Pares de fricción como los de cerámica-cerámica, cerámica-polietileno, 
cerámica-metal y metal-metal vienen siendo desarrollados o se han reintroducido para 
ofrecer grandes reducciones de penetración de la cabeza femoral en la copa acetabular 
(30), así como para mejorar la superficie de contacto y reducir el número de partículas 
de desgaste, prescindir del polietileno (por su considerable tasa de desgaste) y emplear 
materiales alternativos (31). El objetivo de todas las combinaciones es reducir el 
desgaste a un nivel clínicamente irrelevante, es decir, que no derive en osteólisis o a 
algún motivo que conduzca a la cirugía de revisión (32). 
 
Para lograr el éxito a largo plazo de la ATC, en la elección de la superficie de 
contacto a ser utilizada deben considerarse factores como: la edad del paciente y el nivel 
de actividad. 
 
2.4.1.- Par polietileno-metal: 
 
Las prótesis con componente acetabular de polietileno de ultra alto peso 
molecular y componente femoral metálico son los más utilizados en artroplastia total de 
cadera a pesar de tener una mayor tasa de desgaste comparado con otras combinaciones 
de materiales. 
 
El polietileno de elevado peso molecular ha sido el material de elección para los 
componentes acetabulares por más de treinta años, no obstante, este material al 
friccionar con el componente femoral metálico libera partículas, generando la 
enfermedad por partículas. 
El problema fundamental que plantea a lo largo de los años es el desgaste, que 
suele oscilar entre 0.1 y 0.5 mm por año siempre en relación con el diámetro de la 
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cabeza y la demanda a la que se someta a la prótesis; aunque con los polietilenos 
altamente entrecruzados la liberación de partículas ha disminuido. 
 
2.4.2.- Par polietileno-cerámica: 
 
Estudios realizados indican que las cabezas femorales de cerámica reducen por 
la mitad el desgaste y la tasa de penetración en el polietileno en relación al metal (33). 
En simulador de articulaciones de cadera de cerámica-polietileno in vitro, la tasa de 
desgaste del polietileno con cabeza cerámica (alúmina) fue menor que con cabeza 
metálica. 
 
Además, el volumen de partículas de alúmina, clínicamente relevantes, se 
mostró menos tóxicas que el volumen equivalente de partículas de cobalto-cromo, 
también in vitro (34). 
 
El uso de superficies de contacto polietileno-cerámica, bien sea cerámica de 
zirconio o alúmina, disminuye el desgaste por debajo de 0.1 mm por año y minimiza, 
por tanto, la aparición de la enfermedad de las partículas. 
 
2.4.3.- Par cerámica-cerámica: 
 
Las articulaciones con pares de cerámica-cerámica son fabricadas, en su 
mayoría, con alúmina y zirconio (35). 
 
Las modernas cerámicas de alúmina tienen baja porosidad, grano de pequeño 
tamaño, elevada densidad y gran pureza. De este modo aumentan la dureza y la 
resistencia a la fractura y al estallido (36,37). 
 
La cerámica es un material inerte, de superficie lisa y gran dureza, que resiste 
muy bien las fuerzas de compresión y que produce partículas de desgaste que no dan 
lugar a osteolisis. 
 
Los pares que incluyan cerámica son apropiados en pacientes jóvenes y activos, 
mujeres en edad fértil, así como en pacientes con alteraciones renales, puesto que no 
liberan iones metálicos. Sin embargo, los pares cerámica-cerámica son menos utilizados 
por su alto costo y por no poseer un módulo de elasticidad similar al hueso, lo cual 
favorece los aflojamientos protésicos; además, han sido reportados fallos por reacción 
granulomatosa como consecuencia de desgaste en el cuello cónico Morse del 
componente femoral, así como fracturas, astillado por inserción y chirridos de los 
componentes (38,39). 
 
El desgaste por año de las superficies de fricción cerámica-cerámica es inferior a 
0.005 mm por año. 
 
2.4.4.- Par metal-metal: 
 
En esta combinación, los dos principales componentes son fabricados utilizando 
metales o aleaciones de metal, generalmente cobalto-cromo. 
 
Desde el punto de vista tribológico, las principales ventajas del par metal-metal  
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son la baja tasa de desgaste y el uso de cabezas más grandes y estables. Simuladores de 
cadera y algunos estudios realizados han demostrado que la tasa de desgaste del metal 
disminuye con el aumento del tamaño de la cabeza (> 40 mm), con un espacio radial 
bajo (120 a 200 micras) y alto contenido de carbono (40). 
 
Sin embargo, debido a la alta duración del par metal-metal, existe una gran 
probabilidad de desarrollar una hipersensibilidad retardada; además, el portador de este 
tipo de prótesis presenta niveles de 1 a 5 veces mayores de iones en la sangre que 
pacientes sanos, manteniéndose en la sangre por años (41). Esta por demostrar la 
toxicidad a largo plazo de las partículas metálicas (42), y sigue restringiéndose su uso 
en pacientes con alteración de la función renal o en mujeres en edades fértiles (43). 
Debe señalarse que esta suelta de partículas metálicas , se produce fundamentalmente en 
los dos primeros años tras la cirugía . Ello es debido a que pesar del pulido en la 
manufactura de las superficies , siempre existe un efecto abrasivo , que produce un 





El par metal-cerámica posee un elevado coeficiente de fricción por lo que no se debe 




El desgaste se define como la pérdida de material entre dos superficies en 
contacto y con movimiento relativo de una superficie sobre la otra. 
 
Para investigadores como Groover (1997), Kwok & Lewis (2004) y Fernández-
Fairén & Murcia Mazón (2009), los tipos de desgaste que suelen aparecer más 
frecuentemente en las articulaciones protésicas son los siguientes: 
 
• Adhesión: Si existe afinidad atómica entre las partículas de las superficies de 
contacto tal que las partículas del material con fuerzas de cohesión más débiles 
son arrastradas o atraídas por las fuerzas de adhesión. Este tipo de desgaste 
aparece cuando la película lubricante no tiene el espesor suficiente y permite el 
contacto entre los puntos más altos de las superficies. Por lo tanto, las partículas 
desprendidas en este tipo de fricción pueden unirse o soldarse al otro elemento o 
permanecer libres entre ambas superficies dando lugar a un desgaste abrasivo. 
Por último, podemos señalar que es típico del desgaste adhesivo la transferencia 
de material blando sobre el duro (transferencia por fricción) y formando las 
denominadas capas de transferencia (44). 
 
• Abrasión: Se produce cuando las microasperezas o rugosidades de la superficie 
más dura o áspera se deslizan respecto a otra blanda ocasionándole surcos con 
desprendimiento de debris. En el período inicial de una prótesis articular es la 
razón del “efecto de autopulido” y es un fenómeno que puede adquirir mayor 
importancia si existen grandes esfuerzos y uniones químicas entre las superficies 
de contacto. 
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• Por tercer cuerpo o contaminante abrasivo: Es una variante del desgaste 
abrasivo, ya que las partículas o restos provenientes de dicho desgaste actúan 
como elementos extraños entre las dos superficies produciendo concentraciones 
locales de elevado esfuerzo, lo que provoca abrasión en una o ambas superficies. 
Para que se produzca este tipo de desgaste resulta fundamental la presencia de 
partículas interpuestas entre ambas superficies debido, por ejemplo, al desgaste 
adhesivo o por partículas existentes en el medio, ya que estas se encargan de 
desprender nuevas partículas de las superficies a medida que se deslizan la una 
sobre la otra, de aquí la importancia de la dureza de las superficies en contacto. 
 
• De transferencia: Es una variante del desgaste por abrasión en la que, además, se 
forma una película lisa proveniente del material blando que se fija sobre el duro 
y áspero, rellenando los huecos de las microasperezas y dando lugar a los 
mismos efectos que podría producir un tercer cuerpo. 
 
• Desgaste por fatiga: Se produce por las cargas cíclicas y la pérdida de material 
debido a esfuerzos constantemente  elevados y concentrados que ocasionan las 
grietas iniciales y que dan lugar a la fractura de la prótesis, de ahí la importancia 
que las superficies en contacto estén lo suficientemente endurecidas y tengan el 
grosor adecuado, ya que un ajuste defectuoso puede aumentar los esfuerzos por 
contacto y si el material más blando es más delgado, entonces la copa de metal 
que lo sostiene crearía un entorno de fuerzas de contacto mayor que en el caso 
de la capa del polímero utilizado en la prótesis produciría su agrietamiento y 
rajaduras por fatiga en forma tangencial a la superficie. 
 
Sin embargo, los principales mecanismos de desgaste en las articulaciones de cadera 
protésica son abrasivos y adhesivos, siendo estos últimos los responsables de la 
producción de una enorme cantidad de partículas de desgaste, sobre todo en el 
polietileno, que se traduce en el régimen de lubricación de la fricción de este par (45).  
 
El desgaste de los materiales en prótesis se mide por índice de desgaste o volumen 
de material perdido por unidad de superficie, es decir, espesor perdido 
perpendicularmente a la superficie por unidad de longitud de deslizamiento relativo.  
 
 
Así, para prótesis empleamos: 
 
• Desgaste lineal: Hace referencia a la distancia entre dos puntos. Este tipo de  
desgaste provoca aproximación entre el cotilo y la cabeza femoral y se puede 
medir radiológicamente. 
 
• Desgaste volumétrico: Mide la cantidad de material que se elimina de las 
superficies en contacto y depende de todos los factores enumerados 
anteriormente 
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La curva de desgaste es característica y consta de tres fases (46–48), que son: 
 
• Fase inicial (redding-in o running-in): 
 
o Se corresponde con el periodo inicial de autopulido de las superficies en 
contacto. En concreto, en las prótesis de par fricción de dos superficies 
duras en este periodo de desgaste por rodaje se da mayormente durante el 
primer millón de ciclos de uso fundamentalmente por los puntos 
discordantes debido a las asperezas de la superficie y su esfericidad, 
hasta conseguir el autopulido y el acoplamiento natural 
 
• Fase estable (steady-state): 
 
o En condiciones adecuadas de lubricación da lugar a una baja fricción y 
un menor desgaste con carácter “cuasi” lineal, pudiéndose decir que se 
instaura a partir del año de la cirugía. 
 
• Fase final (end-point): 
 
o En esta fase se produce un  pronunciado desgaste final por aumento del 
aclaramiento radial o coaptación articular que da lugar a una elevada 
fricción cuya consecuencia es un fallo protésico acompañado, o no,  de 
osteolisis debido al debris. 
 
2.6.- LESIONES OSTEOLÍTICAS 
 
La osteolisis periprotésica alrededor del componente femoral cementado fue 
descrita por Charnley en 1975 como una “lesión quística del hueso” con reacción de 
macrófagos rodeando a un vástago femoral roto (49). En 1976 Harris y colaboradores 
referían 4 casos con una extensa reabsorción ósea localizada tras la colocación de una 
prótesis total de cadera, sugiriendo la presencia de una infección o un tumor (50). En 
1977 Willert describe que las partículas metálicas de diferentes implantes de cromo-
cobalto se almacenaban dentro de los macrófagos en la cápsula articular y se asociaban 
con una importante fibrosis del tejido (51). 
 
Cuando se producía un excesivo desgaste se alteraba el equilibrio con el 
resultado de la retención local de las partículas y la formación de un granuloma 
periprotésico (51,52). 
 
En 1983 Goldring y colaboradores describen una membrana de aspecto sinovial 
que rodeaba a los componentes cementados aflojados (53). Esta membrana podía liberar 
mediadores con capacidad para reabsorber el hueso y que serían la causa de las 
osteolisis locales. Posteriormente se describieron imágenes similares en implantes 
cementados estables, sin que su aflojamiento fuese necesario para la aparición de 
osteolisis  (54). El tejido de las zonas de osteolisis mostraba capas de macrófagos y 
células gigantes de reacción a cuerpo extraño que invadían las corticales femorales. 
Abundantes partículas de cemento estaban presentes en estas áreas. Este último hallazgo 
sugirió la importancia del cemento en la aparición de la osteolisis, desarrollándose el 
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concepto de “Enfermedad del Cemento”. 
 
Todos los materiales utilizados en las artroplastias totales de cadera son capaces 
de inducir una reacción inflamatoria granulomatosa a cuerpo extraño. La capacidad “in 
vitro” para activar los macrófagos y, por tanto, la capacidad de inducir reabsorción ósea 
periprotésica de estas partículas, es dosis dependiente, aunque también depende del 
tamaño y la forma de las partículas (55). El 70-90% de las partículas de desgaste que se 
generan en los recambios protésicos de cadera son de polietileno. El tamaño de la 
mayoría de las partículas de polietileno se encuentra en un rango que es el que mayor 
reactividad produce en los macrófagos: entre 0.1 y 0.5 micras  (56). La forma de las 
partículas de polietileno (redondeada en su mayor parte, aunque pueden tener forma 
fibrilar, o presentarse de forma afilada y agrupadas) también contribuye a esta mayor 
reactividad, en comparación las menos reactivas partículas metálicas.  
 
El organismo es capaz de eliminar las partículas de desgaste por los espacios 
linfáticos perivasculares, aunque se depositarán en diferentes estructuras de nuestra 
economía (56). Cuando se excede esta capacidad de eliminación, las partículas se 
acumulan dando lugar a la formación de granulomas a cuerpo extraño con áreas de 
fibrosis y necrosis, que originan la osteolisis periprotésica y el aflojamiento aséptico del 
implante. 
 
A partir de la década de los sesenta, se iniciaron diversas investigaciones 
relacionadas con la osteolisis periprotésica. Los estudios han evidenciado la 
complejidad de las interacciones celulares y los mediadores químicos involucrados en 
este proceso. Se han encontrado numerosas enzimas degradadoras (metaloproteinasas, 
colagenasas, gelatinasas) y factores proinflamatorios, especialmente prostaglandina E2 
y metabolitos del óxido nítrico (57,58). 
 
Sin embargo, el mecanismo celular que dispara la osteolisis sigue aún sin 
conocerse. Se acepta que las partículas de desgaste producen una reacción inflamatoria 
y liberan grandes cantidades de citocinas, que estimulan la pérdida ósea al activar a los 
osteoclastos y sus precursores, los monocitos. El eje principal que regula la 
osteoclastogénesis es el receptor activador del factor nuclear k B y su ligando 
(RANK/RANKL), vía descubierta en 1990 controlada por la osteoprotegerina, una 
proteína soluble que pertenece a la familia del receptor de factor de necrosis tumoral 
(TNF, abreviatura del inglés Tumor Necrosis Factor), que se une a RANKL y actúa 
como un receptor trampa para neutralizarlo. Varios estudios demuestran que la 
osteoprogeterina es un inhibidor de la pérdida ósea, que regula la densidad y la masa 
ósea en ratones y humanos (57,58). 
 
Las bases celulares para la expresión de RANKL son complicadas debido a que 
varios tipos celulares del tejido periprotésico son capaces de producirlo, incluidos los 
osteoblastos, fibroblastos y linfocitos T. También, los macrófagos y las células gigantes, 
a pesar de que condiciones normales los macrófagos no lo expresan. Los estudios del 
tejido en los que fallan las artroplastias tienen un desequilibrio en el sistema RANK-
RANKL-OPG que conduce a la osteólisis periprotésica excesiva (58–60). 
 
Las micropartículas liberadas en la articulación se comportan como elementos 
abrasivos que incrementan la rugosidad de la superficie de contacto con la prótesis y se 
agrupan en metálicas, polímeros, cerámicas y cemento óseo,  según la composición de 
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la prótesis. 
 
Como ya hemos mencionado, la reacción patológica en el tejido periprotésico 
depende de la composición, tamaño, forma y número de partículas. En el tejido 
periprotésico formado de prótesis de metal-metal la mayor parte de las partículas que se 
desprenden son pequeñas (0.2 a 10 micras) comparadas con las de polietileno, el tejido 
produce citocinas y muy rara vez se observan células gigantes multinucleadas. Con 
mayor tendencia a linfocitos perivasculares y, en algunos casos, a la formación de 
folículos con centros germinales. Se cree que la acumulación de los linfocitos puede 
ocurrir como una respuesta alérgica (61). Además de provocar toxicidad celular e 
hipersensibilidad se considera que las partículas de desgaste estimulan la carcinogénesis 
pues aproximadamente 1% de los pacientes resultan con pseudotumores en los primeros 
cinco años del implante, e incrementan a 4% después de ocho años (62). El polietileno 
estimula la aparición de macrófagos que liberan mediadores inflamatorios que activan a 
los osteoclastos (58). En cambio, el cemento óseo provoca fibrosis, con una reacción 
inflamatoria y de cuerpo extraño (59). 
 
De lo anteriormente expuesto se deduce la necesidad de la búsqueda de nuevos 
pares de fricción, sobre todo en pacientes relativamente jóvenes (con expectativa de 
vida mayor de 15 ó 20 años) en los que debe evitarse el uso de pares de fricción en los 
que se asocia polietileno de alta densidad (63,64). Debe, no obstante, exigirse una 
mejora de la calidad el polietileno y atender especialmente a los métodos de 
esterilización y empaquetado. Las alternativas actualmente utilizadas son los pares 
cerámica-cerámica, polietileno cerámica y la introducción de nuevos polietilenos como 
el altamente reticulado y el recubierto por vitamina E. 
 
2.7.- TRANSFERENCIA DE CARGAS AL HUESO 
 
La implantación de un vástago femoral cambia las condiciones de transmisión 
de carga de la cadera, produciendo el denominado remodelamiento adaptativo. 
 
El hueso es un tejido vivo permanentemente sometido a un proceso de recambio, 
el cual se caracteriza por resorción y formación de hueso nuevo, sin modificar su 
morfología; este proceso se denomina remodelado. Por otra parte, el hueso adapta su 
estructura, de acuerdo con la Ley de Wolff, a las fuerzas y cargas biomecánicas que 
recibe. 
 
En una articulación de cadera la carga procedente del cuerpo se transmite a la 
cabeza femoral; desde allí al hueso cortical medial del cuello femoral hasta el trocánter 
menor, desde donde se distribuye por el hueso diafisario. Como ya hemos comentado, la 
implantación de un vástago femoral, cementado o no cementado, produce en el hueso 
una clara alteración de la transmisión fisiológica de las cargas, ya que éstas se 
transmiten ahora a través del vástago protésico, de forma centrípeta, desde la cavidad 
central al hueso cortical. Esta alteración de la biomecánica normal de la cadera da lugar 
en el hueso a un fenómeno denominado remodelado adaptativo, ya que éste tiene que 
adaptarse a la nueva situación biomecánica. En dicho remodelamiento el hueso se ve 
sometido a diversos factores mecánicos propios del modelo protésico utilizado (material 
con el que  está fabricado el vástago su geometría y tamaño, así como el modo y la 
extensión de la fijación) y biológicos propios de cada paciente (edad, sexo….). 
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Tanto en la clínica como en densitometría y mediante el análisis de modelos de 
elementos finitos, los vástagos de titanio muestran una notable reducción del puenteo de 
fuerzas a nivel de fémur proximal respecto a  implantes de cromo-cobalto, lo que se 
traduce en una menor pérdida ósea a este nivel. Sin embargo, este factor no debe 
analizarse separadamente respecto al tamaño del implante. El uso de vástagos grandes, 
con gran relleno femoral en metáfisis y por tanto muy rígidos, ocasiona puenteo 
proximal de fuerzas al transmitir distalmente las cargas. El beneficio que representa el 
uso de aleaciones de titanio debe considerarse respecto al tamaño del implante ya que la 
ventaja en cuanto a la rigidez se pierde con aumentar tan sólo una talla el vástago 
femoral de titanio. Engh y cols (65), encontraron en estudios radiográficos una mayor 
pérdida ósea en implantes de cromo-cobalto con superficie porosa no cementados, a 
mayor rigidez del vástago, en vástagos con diámetro igual ó mayor de 13,5 mm, y con 
revestimiento poroso de dos tercios ó de la totalidad del vástago. 
 
 La transferencia de cargas es afectada también por la longitud del vástago; de tal 
forma que los vástagos largos determinan un anclaje distal del mismo y por ello una 
transmisión de fuerzas a la punta del implante, ya que es la parte que de forma más 
constante contacta con el hueso cortical. La cortical diafisaria presenta un crecimiento 
óseo superior y de más fuerza que el hueso esponjoso, por lo que se produce una 
reducción de cargas en el tercio proximal del fémur causando una considerable 
osteoporosis por desuso en esta región (65,66). Asimismo, la mayor longitud del 
implante condiciona una mayor rigidez, lo que hace que la transmisión de cargas se 
lleva a cabo a través del implante, desfuncionalizando el hueso y haciéndolo más frágil 
con el tiempo (stress-shielding). 
 
Por ello, para mantener un buen stock óseo en el tercio proximal del fémur es 
necesaria la transferencia proximal de fuerzas (66,67). Así, muchos vástagos no 
cementados tienen recubrimiento poroso únicamente en su tercio proximal, con el fin de 
procurar un crecimiento óseo sólo en su porción metafisaria, y ser por tanto la única 
región  del vástago que transmita cargas axiales. 
 
Como acabamos de referir, el implante femoral debe transmitir la carga en la 
parte proximal del fémur, pero esta necesidad no debe exceder la capacidad del vástago 
para reducir el micromovimiento en la estabilidad proximal inicial; si no es así , se 
genera un excesivo micromovimiento proximal (mayor de 150 micras) y falla el 
implante al no conseguir la fijación inicial del mismo sobre la que se produzca la 
osteointegración, por lo que los posibles efectos beneficiosos asociados a una 
transmisión de cargas predominantemente metafisaria no llegarán a producirse (68,69). 
 
2.8.- FIJACIÓN DEL IMPLANTE. 
 
Como hemos citado anteriormente, los implantes no cementados de cadera se 
desarrollaron como una alternativa de tratamiento para pacientes jóvenes y activos, en 
quienes los implantes cementados de primera generación se asociaban a una elevada 
tasa de aflojamientos asépticos y fallos mecánicos. Esos implantes basan su durabilidad 
en una adecuada estabilidad primaria que depende del diseño y técnica de colocación, 
capaz de proporcionar una estabilidad inicial al implante que permita la fijación 
secundaria u osteointegración, por la que se consigue el bloqueo de los componentes 
merced al crecimiento del hueso en su superficie (66). 
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Actualmente, se considera que la calidad de la fijación inicial es uno de los 
factores más importantes de éxito del implante. Los modernos diseños de vástagos 
femorales en las artroplastias totales de cadera no cementadas persiguen un apoyo 
metafisario y la obtención de una rápida fijación a la estructura ósea, sin provocar 
alteraciones secundarias anatómicas o biomecánicas en el extremo proximal del fémur. 
Esta fijación inicial debe ser rígida para que el micromovimiento entre hueso e implante 
sea bajo. Para obtener la estabilidad definitiva y evitar deslizamientos se necesita un 
anclaje inmediato adecuado, lo que se consigue con la preparación del canal y la 
geometría del implante (70), y una fijación secundaria, que se ha llamado biológica, 
encomendada a la superficie de recubrimiento, a la aplicación de determinados 
productos como hidroxiapatita y a un correcto diseño que permita una normal 
transferencia de las cargas desde la pelvis hacia la extremidad inferior.  
 
Existen evidencias sobre los problemas derivados de la sujeción diafisaria de los 
vástagos artroplásticos que fueron utilizados hace años, sobre todo relacionados con el 
establecimiento de una marcada hipotrofia ósea por desuso de la zona trocantérica, 
origen de dolor en el muslo y movilizaciones de la prótesis. 
 
En la búsqueda de estos condicionantes se han fabricado modelos que persiguen 
exclusivamente la fijación metafisaria, soslayando el anclaje diafisario mediante un 
vástago afilado y liso en su extremo distal que evita el crecimiento óseo en esa zona, 
derivando el apoyo y la sujeción hacia la zona metafisaria. Se han descrito signos 
radiográficos que traducían la presencia de osteointegración, fijación fibrosa o 
movilización de los vástagos femorales no cementados (71). No obstante, la utilización 
de los implantes de anclaje exclusivamente metafisario han modificado el significado de 
la radiotransparencia periprotésica en la zona distal. En los modelos que perseguían una 
fijación a lo largo de todo el vástago, la presencia de estas líneas eran sinónimo de 
fracaso o de fijación fibrosa. En los modelos de apoyo metafisario, la aparición de las 
líneas transparentes periprotésicas en esta zona es, por el contrario, un signo fisiológico 
de adaptación relacionado con los micromovimientos que permite una estructura de 
titanio no integrada en contacto con el hueso medular (68). 
 
La incidencia de migración temprana del vástago femoral no cementado se ha 
cifrado ente el 4-9% (72). Actualmente, se propone que un desplazamiento distal 
radiológico, no progresivo e inferior  a 3 mm, no representa un fracaso de la prótesis, 
sino más bien un asentamiento de la misma en el canal femoral (73), por lo que 
desplazamientos superiores a los señalados serían consecuencia de una falta de 




Actualmente existen componentes femorales y acetabulares de diversos 
materiales y con multitud de diseños, con propiedades mecánicas, químicas y biológicas 
muy diferentes. 
 
Es necesario un conocimiento por parte del cirujano ortopédico acerca de los 
materiales utilizados en los componentes de las prótesis totales de cadera, sus 
propiedades físicas y su biocompatibilidad. Asimismo, debe tener un conocimiento 
general de los diferentes diseños. 
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El abanico de los materiales disponibles es muy amplio, por lo que el diseño y 
fabricación de las prótesis es un campo complejo, con multitud de combinaciones que 
son investigadas exhaustivamente en el laboratorio antes de su implantación en seres 
humanos. 
 
Se entiende por biomaterial aquél material de origen natural o sintético que se 
utiliza para dirigir, suplementar o reemplazar alguna función de un tejido vivo (74). 
 
Al material empleado en la fabricación de una prótesis se le exige que sea 
biocompatible, con un diseño satisfactorio, que posea fuerza mecánica adecuada, 
resistencia de los materiales a la corrosión, bajo coeficiente de fricción en la interfase 
articular junto a una buena resistencia al desgaste de los materiales de esta interfase. 
Tampoco deben producir reacción sistémica por absorción de partículas (75). La 
liberación de estas partículas en los tejidos circundantes de la articulación puede causar 
inflamación y dolor, pudiendo llevar a la pérdida del dispositivo protésico, por lo que 
debe ser considerado en la selección de materiales para implantes ortopédicos. 
 
En razón de la aplicación que vayan a tener, los materiales para fabricar cada 
pieza pueden ser elegidos por su resistencia y propiedades mecánicas, por su 
biocompatibilidad o por sus propiedades de reabsorción orgánica. Podemos encontrar 
cerámicas bioinertes (ZrO2, Al2O3), cerámicas bioactivas y biodegradables 
(hidroxiapatita, fosfato tricálcico) y polímeros (UHMWPE, silicona, látex, polisulfona).  
No obstante, en sustituciones óseas, los más utilizados hasta día de hoy han sido 
los materiales metálicos. Los biomateriales metálicos pueden suportar mucha carga y 
realizar grandes esfuerzos mecánicos o complicados movimientos, a veces incluso 
varios movimientos combinados. Sin embargo, el uso de metales en contacto con tejidos 
corporales siempre conlleva el peligro de la corrosión y, con ello, en muchas ocasiones, 
el rechazo clínico. Para solventar este problema, se tiende hoy a modificar el material 
metálico que haya en su superficie, la región de contacto con el medio biológico, algún 
tipo de recubrimiento biocompatible y protector, bioinerte o bioactivo. 
3.1.- CERÁMICA: 
 
 Las cerámicas son materiales con un amplio rango de composiciones y , según el 
tipo de proceso de sintetización, existen varios tipos. Las cerámicas utilizadas en cirugía 
ortopédica se clasifican en bioactivas o inertes según la respuesta tisular que generan al 
hueso. En la práctica clínica las cerámicas inertes son utilizadas como par de fricción 
por sus propiedades tribológicas, mientras que las cerámicas bioactivas son empleadas 
como recubrimiento sobre otros materiales o como sustitutivo óseo por sus propiedades 
osteoconductoras. 
 
Entre los pares de fricción actuales, la cerámica-cerámica posee el menor 
coeficiente de fricción de todas las tribologías existentes, ya que su pequeño tamaño de 
grano le permite tener una muy baja rugosidad en la superficie, su muy elevada dureza 
ofrece una mayor resistencia al rayado y su alta capacidad hidrofílica le permite una 
excelente lubricación. Además de lo anterior, las superficies articulares de cerámica se 
asocian a bajos niveles de osteolisis, entre otras razones, porque las cerámicas son 
bioinertes y porque las partículas de desgaste que producen son de muy pequeño tamaño 
y producen poca reacción en los tejidos peri-articulares. Estas características hacen que 
en el ambiente articular se produzcan simples reacciones fibrosas en vez de 
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inflamatorias como las observadas con el polietileno; es decir, las cerámicas producen 
una escasa respuesta biológica indeseable. Las mejoras antes mencionadas y otras 
características  han ocasionado que los resultados clínicos de las cerámicas sean cada 
vez mejores. No obstante las cerámicas actuales presentan tres problemas principales, 
que son la rotura, el ruido al caminar y el despostillado sin ruptura. 
 
3.1.1- CERÁMICAS DE ALUMINA Y CIRCONIA: 
 
Las cerámicas obtenidas a partir de óxidos de alúmina , circonia o titanio han 
demostrado tener unas excelentes características de biocompatibilidad (por su alto nivel 
de oxidación) y desgaste. Presenta una buena estabilidad química en todos los 
ambientes, siendo un material químicamente inerte. 
 
La cerámica de alúmina se fabrica a partir de una mezcla de polvo cristalino de 
gran pureza con aglutinante, agua y lubricante, tratadas a temperaturas entre 1600-
1800Cº , alcanzando así el máximo grado de oxidación (gran estabilidad termodinámica 
y resistencia a la corrosión). 
 
Su gran rigidez mantiene una geometría perfecta en la superficie articular, pero 
exige gran precisión de fabricación. Presenta gran fragilidad y no puede utilizarse en 
zonas sujetas a la flexión por lo que uso se limita a cabezas femorales. Esta fragilidad 
conlleva riesgo de fractura del material. Produce mínimas partículas por desgaste, no 
siendo tóxicas. Todas estas propiedades empeoran con la calidad de la cerámica y con la 
esterilización mediante autoclave, pero no resultan alteradas por el calor seco. 
 
La cerámica  de circonia presenta el doble de resistencia que la alúmina pero no 
es termoestable lo que implica un cambio en su estructura cristalina y presenta malos 
resultados en laboratorio con pares circonia-circonia, circonia-alúmina o circonia-
polietileno (76). 
 
3.1.2.- FOSFATOS DE CALCIO E HIDROXIAPATITA: 
 
Las cerámicas de fosfato de calcio son unos compuestos cristalinos que forman 
parte de la gran familia de las apatitas. Los más utilizados en medicina son los fosfatos 
tricálcico y la hidroxiapatita. La hidroxiapatita es el fosfato de calcio más parecido al 
componente mineral del hueso, tanto por su estructura química como su composición 
cristalográfica. La configuración de la molécula confiere al material una dureza muy 
alta por los enlaces calcio-calcio y, a la vez, amortiguamiento por los enlaces hidróxido-
calcio. Su comportamiento in-vivo los hace interesantes como sustitutivos óseos. 
 
Numerosos estudios han demostrado que la hidroxiapatita carece de toxicidad 
local y sistémica, no provoca respuesta inflamatoria en sus formas sólidas o 
particuladas, no es pirógena, no induce la formación de una membrana fibrosa entre el 
hueso y el implante y tiene capacidad de unirse directamente al hueso receptor. 
 
Las cerámicas de fosfato de calcio son bioactivas, lo que significa que existen 
unos mecanismos  de fijación entre el hueso y esos materiales mediante un enlace 
químico directo a nivel ultraestructural. Para que esta unión sea efectiva deben 
cumplirse varios factores: la pureza debe ser lo más alta posible (mínimo de 95-97%) y 
la cristalinidad debe ser entorno al 70% ya que si es mayor, la hidroxiapatita es menos 
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bioactiva pero si es menor aumenta la posibilidad de disgregación. 
 
Cuanto más porosa es la hidroxiapatita, mayor es su bioactividad, pero también 
es menos resistente; por otro lado, el grosor del recubrimiento es un factor  crítico, ya 
que si es excesivo, favorece la laminación y fragmentación del implante, lo que 
provocaría movilidad y aflojamiento. Se ha estimado que el espesor óptimo para 
promover el crecimiento óseo sin que se produzca reabsorción es de 30 micras. Se 
considera que por encima de 100 micras existe riesgo de rotura por fatiga del material. 
 
El promedio de superficie osteointegrada en relación al total de superficie activa 
es del 60% y la supervivencia del recubrimiento es evidente durante al menos 10 años. 
Furlong y Osborn (pioneros en el uso de hidroxiapatita en ortopedia) apoyan sus buenos 
resultados clínicos a largo plazo con estudios histológicos de prótesis recién 
implantadas en pacientes fallecidos en el postoperatorio por diferentes causas, 
encontrando que la hidroxiapatita reduce a la mitad el tiempo de reparación ósea, dando 




Dentro del grupo de los materiales cerámicos, existen los llamados biovidrios, 
los cuáles han demostrado ser buenos candidatos para aplicaciones biomédicas 
relacionadas con la regeneración del tejido óseo. De forma general, se dividen en 
vidrios de silicio y vidrios de fosfato. 
 
La característica especial de estos materiales es que desarrollan en su superficie 
una capa bilógicamente activa de hidroxiapatita carbonatada, la cuál provee la interfase 
de unión con el tejido. La cristalización de esta capa conlleva la formación de apatita y 
por lo tanto, la unión con el hueso. 
 
3.1.4- CARBURO DE SILICIO BIOMÓRFICO 
 
El carburo de silicio biomórfico se fabrica mediante pirolisis e infiltración de 
silicio fundido en preformas de madera. El resultado final es SiC con la misma 
microestructura que la madera precursora. La madera es un material compuesto que 
presenta una morfología porosa anisotrópica con una excelente elasticidad, resistencia y 
tolerancia al daño; algunas de estas propiedades se trasladarán y amplificarán al pasar a 
la cerámica que se elabora a partir de la misma. La topología vegetal se mantiene a lo 
largo del proceso para obtener el carburo de silicio biomórfico final. 
El proceso de fabricación mediante infiltración de silicio en madera manifiesta 
un bajo coste de fabricación, posibilidad de fabricar piezas con formas complejas y alta 
resistencia y tenacidad introducida por la estructura fibrosa de la madera. 
Este material ha demostrado tener unas propiedades biomecánicas más cercanas 
al hueso que los implantes de aleaciones de titanio en estudios in vitro; con una 
resistencia a la compresión similar al hueso (160 - 210 MPa). También se han visto 
unos resultados positivos en cuanto a biocompatibilidad, con evidencias de formación 
de tejido óseo tanto alrededor como en los poros a las 12 semanas en estudios realizados 
en ratas (77). 
 
Este material se encuentra actualmente en fase de experimentación y no se 
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Igual de cierto que para los materiales de cualquier clase, las propiedades y el 
comportamiento de los metales y sus aleaciones dependen de la composición y 
estructura del material. Aplicando el sentido clásico de la ciencia de los materiales, las 
relaciones procesado-estructura-propiedades dictarán el comportamiento posterior del 
metal. Así la forma en la que se ha elaborado afectará también a la estructura, y en 
consecuencia, de sus parámetros estructurales derivarán en gran medida, en las 
correspondientes propiedades físicas y mecánicas. 
 
3.2.1.- ACERO INOXIDABLE: 
 
El acero inoxidable es una aleación de hierro, cromo y níquel, además de otros 
elementos en menor proporción: molibdeno, manganeso, silicio, cobre, nitrógeno, 
carbono, fósforo y azufre. Hay  más de 50 aleaciones disponibles en el mercado 
actualmente.  El contenido total de níquel y cromo presente en la aleación ha de ser al 
menos el 23% ya que el cromo, aunque es un elemento reactivo, posee gran afinidad por 
el oxígeno y reacciona con él formando una capa  que evita la corrosión del hierro 
contenido en la aleación y el níquel es el elemento que da tenacidad al resto del acero. 
Además debe contener un máximo de 0,03% de carbono para evitar la precipitación de 
los carburos de cromo y mejorar la resistencia a la corrosión (78). La inclusión del 
molibdeno y níquel junto con el bajo contenido de carbono mejoran la resistencia a la 
corrosión del acero inoxidable (79). No obstante los implantes de acero inoxidable 
siguen siendo susceptibles a la corrosión. 
 
La elevada resistencia, tanto mecánica como a la degradación por el medio 
fisiológico, unido a su bajo costo y a la capacidad de su producción a gran escala hacen 
del acero inoxidable un material ampliamente utilizado en implantes hoy en día (80). 
Sin embargo su tendencia a la corrosión lenta impide que se puedan fabricar superficies 
porosas, además, el riesgo de infección es mayor. 
 
3.2.2.- ALEACIONES A BASE DE CROMO Y COBALTO: 
 
Las aleaciones de cromo-cobalto junto a las de titanio son los metales más 
frecuentemente utilizados en implantes para la artroplastia total de cadera (81), debido a 
su alta tenacidad, mayor resistencia a la corrosión y su biocompatilibilidad (82). 
 
La aleación más frecuentemente utilizada en prótesis es la colada de cobalto-
cromo-wolframio-níquel-molibdeno seguidas por la de cromo-cobalto-molibdeno. 
 
Estas aleaciones poseen mayor proporción de cromo y cobalto. La presencia de 
carburos metálicos y de cromo contribuye a su alta resistencia a desgaste y a la 
corrosión. El cobalto contribuye a su alta resistencia mecánica. Asimismo la cantidad de 
níquel en las aleaciones aumenta su resistencia a la corrosión, pero también implica un 
alto coeficiente de fricción y liberación de partículas e iones potencialmente citotóxicos, 
no siendo adecuado su uso en componentes de larga duración (83). 
 
Dentro de sus ventajas están: 
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• Máxima resistencia a la fractura, fatiga y al desgaste lineal (3-5 micras/año) 
y volumétrico. 
• Tras el titanio se trata de las aleaciones más resistentes a la corrosión. 
Inconvenientes: 
 
• Excesiva rigidez, que facilita la perdida de estructura ósea por la alteración  
en la transmisión de cargas (84,85). 
• Baja ductilidad. 
• Elevado precio (cobalto). 
• Liberan iones de níquel que puedes ser alergénicos (86). 
• Mayor riesgo de infección que las aleaciones de titanio (87). 
 
3.2.3.- ALEACIONES A BASE DE TITANIO 
 
El titanio es un material metálico que tiene la capacidad de formar una capa 
pasivadora de óxido (TiO2) que lo torna altamente resistente a la corrosión. Presenta 
una alta resistencia mecánica y buena biocompatibilidad, no generando respuestas 
inmunitarias (80). Además, su ligereza (4,5 g/cm3) y sus buenas propiedades mecano-
químicas son características fundamentales para las aplicaciones en implantes 
ortopédicos. 
 
Las propiedades mecánicas varían según su composición y proceso de 
fabricación. El titanio comercialmente puro es más débil que sus aleaciones, se emplea 
principalmente en implantes dentales; en cambio, sus aleaciones suelen utilizarse para 
prótesis articulares por presentar mejores propiedades mecánicas, entre ellas, mayor 
resistencia a la corrosión comparado con el acero inoxidable y con las aleaciones 
Cobalto-Cromo-Molibdeno, y un módulo de elasticidad (≈114 GPa) más próximo al del 
hueso humano (80,83,88). Sin embargo, tiene una baja resistencia al desgaste (incluso al 
rozar con tejidos blandos) y un alto costo (88). 
La aleación principal que se utiliza en cirugía ortopédica es la de titanio, 
aluminio y vanadio. Ésta presenta una excelente resistencia a la corrosión y la fatiga, su 
superficie protectora es altamente inerte y se corrige con facilidad después de ser 
dañada. Tiene un módulo de elasticidad que corresponde al 50% de otros metales, lo 




• Aleaciones bioinertes: no generan respuesta inmune y consiguen mejor 
osteoinducción y oseteointegración, y por tanto, menor tasa de aflojamiento 
y mayor supervivencia (89,90). Por esto, es el material de elección para 
aplicar recubrimiento de hidroxiapatita y para las artroplastias no 
cementadas. 
• Máxima resistencia conocida a la corrosión. 
• Módulo de elasticidad cinco veces superior al hueso cortical y de un medio a 
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un tercio al de las aleaciones de cromo-cobalto y acero inoxidable, evitando 
en parte la osteoporosis por protección de cargas y rotura por fatiga (66,91).  
• Menor riesgo de infección que el cromo-cobalto o el acero inoxidable. 
Inconvenientes: 
 
• Escasa resistencia a la fricción. 
• Elevado coeficiente de fricción, provocando desgaste acelerado, lo que 
impide utilizarlo en superficies articulares como las cabezas femorales (92). 
• Su alto módulo de elasticidad, provoca que  se incremente 
desfavorablemente la carga sobre el cemento de polimetilmetacrilato en 




El tantalio está ganando aceptación en ortopedia como “metal trabeculado”. El 
metal trabeculado es una malla metálica que parece geométricamente similar al hueso. 
Su módulo de elasticidad es de 3 GPa, muy similar al del hueso subcondral. 
 
Se utiliza como sustrato para el endocrecimiento de superficies porosas 
recubiertas (contiene un volumen con un 80% de poros interconectados de 550 micras)  
y parece tener una excelente biocompatibilidad y perfil para la osteointegración (93,94). 
 
Este aumento de la porosidad, el alto coeficiente de fricción, y el módulo 
elástico favorable del tantalio poroso en comparación con otros materiales tradicionales 
(mallas de titanio o de cromo cobalto) permiten mayor potencial de crecimiento del 
hueso, estabilidad del implante y  conservación de hueso en componentes acetabulares. 
Por esto es de elección para la fabricación de componentes acetabulares tanto primarios 
como de revisión (95). 
 
Además en este metal, la adhesión bacteriana, al menos del Stafilococo Aureus, 
es menor que en el resto de los implantes ortopédicos utilizados (96). 
 
3.3.- POLIETILENO DE PESO MOLECULAR ULTRAELEVADO 
 
Durante más de treinta años ha sido el material de elección para losc 
componentes acetabulares exceptuando los diseños cerámica-cerámica y metal-metal. 
La experiencia clínica muestra de forma consistente una baja probabilidad de fracaso 
catastrófico de este material y, a pesar de la evidencia de su distribución sistémica, no 
da lugar a consecuencias sistémicas clínicamente aparentes. Es un material inerte 
debido a su inactividad desde el punto de vista químico. Este es el motivo por el cual el 
polietileno de ultraelevado peso molecular no presenta prácticamente ninguna toxicidad 
aguda y por el cual cualquier tipo de oxidación o degradación química tras el implante 
es muy lento. 
 
El polietileno es un plástico perteneciente a la familia de los termoplásticos. Es 
una molécula compuesta únicamente de átomos de carbono e hidrógeno que se 
caracteriza por tener propiedades químicas y mecánicas sobresalientes, destacándose su 
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lubricidad, resistencia al impacto y abrasión, y por ser químicamente inerte (97). Sus 
propiedades están íntimamente relacionadas con su estructura química, su peso 
molecular, su organización cristalina y su historia térmica (98). 
 
Se produce a partir de un polímero formado por cadenas lineales del monómero 
etileno, unido repetidas veces consigo mismo mediante enlaces covalentes. El etileno es 
un hidrocarburo gaseoso compuesto por dos átomos de carbono y cuatro de hidrógeno: 
C2H4. La estructura simple va aumentando en complejidad a medida que el peso 
molecular llega a niveles considerados macromoleculares. Para el caso, el polietileno de 
ultra alto peso molecular (UHMWPE), contiene un mínimo de 200,000 moléculas de 
etileno (o sea 400,000 moléculas de carbono) (99). 
 
La microestructura, es un sólido viscoplástico en dos fases consistente en 
dominios cristalinos embebidos en una matriz amorfa (98,100). Hay moléculas que 
conectan a modo de puentes los dominios cristalinos proporcionando una mejor 
transferencia de stress y una mayor resistencia física. El polietileno de peso molecular 
ultra-alto se define como un polietileno con un peso molecular medio superior a 3 
millones de gramos/mol. El polietileno de este tipo que se utiliza actualmente en 
aplicaciones ortopédicas tiene un peso molecular de 3 a 6 millones g/mol, un punto de 
fusión de 125ºC a 145ºC y una densidad de 0.930 a 0.945 g/cm3. 
 
El método de esterilización más utilizado es con rayos gamma (< 2.5 mRad) en 
atmósfera inerte. Este proceso produce un entrecruzamiento de las cadenas de 
polietileno que previenen la oxidación del mismo. No deben esterilizarse con autoclave, 
ya que la temperatura y presión a la que se somete puede provocar reblandecimiento y 
degradación del material; ni con radiación gamma mayor de 2.5 mRad, ya que producen 
radicales libres que forman enlaces cruzados entre las cadenas del polímero y se oxidan. 
Existen estudios clínicos y de laboratorio que han demostrado que los métodos de 
esterilización pueden afectar en gran medida al comportamiento in vivo un componente 
acetabular (101). 
La relevancia del método de fabricación es cada día más importante, 
especialmente a la luz del creciente número de implantes a ser colocados y de la 
necesidad de una mayor supervivencia de los mismos. Diversos estudios han 
demostrado cómo mínimas alteraciones en los métodos y materiales utilizados para la 
fabricación de los implantes pueden conducir a dramáticas consecuencias (102). 
 
Su limitación fundamental es su resistencia al desgaste. El desgaste del 
polietileno, aparte de estar íntimamente relacionado con la composición química y las 
propiedades físicas y mecánicas del producto terminado depende de la correcta 
fabricación de los componentes y de una multitud de factores adicionales. Entre éstos se 
cuentan las cargas impuestas, el recorrido de los componentes entre sí, el patrón del 
movimiento, las técnicas de implantación y cementación, y el grado de uso que se le dé 
al implante (103). El umbral aceptable de desgaste para el polietileno UHMWPE es 0.1 
mm por año. La resistencia al desgaste depende específicamente de la resina, los 
procesos de fabricación y los métodos de esterilización. 
 
Este desgaste progresivo conlleva la liberación de partículas cuyo tamaño no 
suele superar 1 micra, con un diámetro menor a 0.5 micras. Esta liberación  de 
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partículas va desde  las 400.000  por paso en los pares de fricción metal-polietileno a las 
200.000 en los pares de fricción cerámica-polietileno. 
 
El desgaste del polietileno, la liberación de micropartículas y su relación con la 
osteolisis y aflojamiento protésico es un tema de actualidad,  y es, el principal factor que 
limita la estabilidad del implante a largo plazo. El efecto final es un aumento en la 
resorción ósea estimulada directamente por las partículas o por mediadores 
inflamatorios entre los que se cuentan las llamadas especies reactivas de oxígeno, la 
interleucina 1 y 6, el factor de necrosis tumoral alfa, el factor de crecimiento derivado 
de plaquetas ß y las metaloproteinasas 1, 2, 3 y 9 asociadas o no a una disminución en la 
formación ósea que resulta de la supresión de la actividad osteoblástica normal (104). 
La hipótesis actual sobre el modelo de la osteólisis implica que la fagocitosis de 
partículas de desgaste por macrófagos y células gigantes tipo cuerpo extraño que inician 
la liberación de mediadores inflamatorios y citoquinas que estimulan la actividad 
osteoclástica y la resorción ósea en la interfase hueso-implante. Esto conduce a una 
disminución de la integración ósea y a una inestabilidad del implante con el consecuente 
aflojamiento aséptico. La osteólisis también se puede presentar aun en ausencia de 
partículas de desgaste, ya que la presión fluctuante que actúa en la superficie ósea 
ocasiona la muerte de los osteocitos (105). 
 
3.4.- POLIETILENO ALTAMENTE RETICULADO O ENTRELAZADO 
 
 Se trata de un polietileno con gran número de enlaces covalentes entre cadenas 
adyacentes o entre distintas zonas de la misma cadena formando una estructura 
tridimensional interconectada (106), lo que  se consigue irradiándolo con rayos gamma 
o beta que provocan la liberación de enlaces. Una vez conseguido, se somete a un 
calentamiento  o fundido que hace móviles las cadenas y permite la unión de los enlaces 
libres. 
 
La investigación preclínica indica que la dosis de irradiación óptima para 
maximizar la resistencia al desgaste y mantener, al mismo tiempo, la resistencia a la 
tracción y a la propagación de las grietas por fatiga es de 5 a 10 Mrad (de 50 a 100 kGy) 
(107,108). Pero no se ha esclarecido si el grado de entrecruzamiento afecta de manera 
marcada el riesgo de desgaste acelerado del polietileno por choque del cuello femoral 
contra el reborde del revestimiento (41). 
 
Las ventajas de este tipo de polietileno son la mayor resistencia al desgaste 
(entre 0.022 y 0.07 mm/año), a la degradación oxidativa, a la formación de fibrillas en 
la superficie (106), y al desgaste por tercer cuerpo. Con este tratamiento, sin embargo, 
también disminuyen otras propiedades mecánicas como el módulo de elasticidad, la 
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3.4.1- POLIETILENO ALTAMENTE RETICULADO IMPREGNADO DE 
VITAMINA E 
El polietileno altamente reticulado impregnado de vitamina E (E-poli) fue 
desarrollado para aumentar la resistencia a la oxidación, sin afectar las propiedades 
mecánicas.  
 
Para incorporar este elemento, se utilizan dosis de vitamina E entre 0.1 y 0.3% 
del peso total del polietileno que se mezclan con la resina GUR 1050, que luego es 
irradiada y calentada.  
 
Actualmente, se continúan desarrollando tecnologías para incluir en todo el 
polietileno la presencia de la vitamina E y no sólo en la superficie, como se hizo en los 
polietilenos precursores 
 
Hoy en día, no tenemos estudios comparativos aleatorios que comparen los 
resultados obtenidos  del polietileno altamente reticulado frente al altamente reticulado 
impregnado de vitamina E en cuanto al desgaste a corto-medio plazo. 
 
Sin embargo, existen estudios que indican un desgaste de 0,03 mm al año 
cuando se utilizan polietilenos altamente reticulados impregnados de vitamina  E (110). 
3.5.- METILMETACRILATO 
El metilmetacrilato es un plástico acrílico. La fórmula del cemento óseo de 
polimetilmetacrilato (PMMA) que utilizamos en la actualidad no ha cambiado 
esencialmente del cemento desarrollado para Charnley por Denis Smith. 
 
El cemento óseo tiene dos componentes, uno líquido y otro pulverizado, que 
deben ser mezclados (111). Cerca del 88% del peso del componente pulverizado está 
constituido por partículas de PMMA o copolímeros aleatorios, en su mayor parte 
metilmetacrilato (MMA), junto con una pequeña cantidad de otros monómeros como el 
estireno. La mayoría de las partículas son esféricas y tienen un diámetro que oscila entre 
30 y 150 mµ. El restante 10% del polvo es radiopaco  por la presencia de sulfato, de 
bario o de dióxido de zirconio (112). También se encuentra presente el peróxido de 
benzoilo (2%), que es un catalizador de la polimerización. El componente líquido es el 
monómero (metilmetacrilato) y también contiene N-dimetil-p-toluidina (DMPT) y una 
hidroquinona retardadora de la polimerización. La hidroquinona sirve para atrapar 
radicales libres y estabilizar el monómero para evitar la polimerización espontánea y 
aumentar el tiempo de caducidad. 
Cuando se mezclan los componentes, se produce una rápida reacción del 
peróxido de benzoilo del polvo con el DMPT del líquido. Esta reacción libera radicales 
benzoilos que promueven la polimerización de los MMA. Esta polimerización alcanza 
un 90% entre los 5 y 15 minutos. Se trata de una reacción exotérmica, que conduce al 
cemento a una fase pastosa entre los tres y siete minutos. 
Las variaciones de composición pueden afectar al tiempo de fraguado, 
propiedades mecánicas, reacción exotérmica y sumar la función propia de las sustancias 
añadidas. Las modificaciones químicas y adiciones surgen con el propósito de mejorar 
las propiedades físicas del PMMA, disminuir su toxicidad o diversificar sus 
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aplicaciones. 
 
Por ejemplo, la impregnación del cemento óseo con antibióticos, sustancia 
habitual en el cemento, puede afectar a la porosidad, método de preparación, tiempo de 
fraguado y propiedades mecánicas. La cantidad de antibiótico esta limitada a  menos de 
1gr por 40 gr.  Según Dune (113), solo la adicción de 0,5 gr más de antibiótico a la 
mezcla, puede afectar a las propiedades finales del cemento. Lewis (114), apunta que la 
resistencia del cemento se ve afectada cuando la cantidad de antibiótico era mayor del 
1,85 % del polvo, mientras que Hsieh et al (115), definieron como 8 gr la cantidad de 
antibiótico que impide fraguar al cemento. Uno de los antibióticos mas utilizados es la 
gentamicina, por su facilidad de obtención, bajo coste y su eficacia bactericida contra la 
mayoría de las cepas de microorganismos responsables de las infecciones protésicas. 
La función primordial del cemento, es la de mejorar la distribución de cargas 
entre el implante y el hueso, aumentando la superficie de contacto y evitando la 
concentración de tensiones en ciertos puntos. Por otra parte, el llenado de la cavidad 
existente entre la prótesis metálica y el hueso posibilita una buena fijación primaria de 
la misma. 
 
Las propiedades biológicas del cemento incluyen ser intrínsecamente frágil así 
como una relativa rigidez, con menos módulo de elasticidad que el hueso . Soporta bien 
la compresión pero falla bajo fuerzas de tensión o cizallamiento. No deben usarse con 
implantes con bordes agudos por el incremento de fuerzas en una superficie pequeña. Se 
ha asociado una reducción de la frecuencia de aflojamiento aséptico del componente 
femoral con la mejora de las técnicas de cementación. 
 
4. DISEÑO DE LOS COMPONENTES PROTÉSICOS: 
 
Debido al alto índice de aflojamiento de los implantes fijados al hueso adyacente 
con polimetilmetacrilato, sobre todo en pacientes jóvenes y activos, se desarrollaron los 
componentes protésicos no cementados, con la idea de preservar al máximo el sustrato 
óseo del paciente. Se distinguen, por tanto, dos grupos principales de implantes: 
aquellos que usan el cemento (polimetilmetacrilato) para la fijación, y aquellos en los 
que la fijación definitiva es biológica, en los que se busca una estabilidad primara por 
medio de ajuste a presión o ajuste línea a línea y estabilización con tornillos para 
posteriormente conseguir una estabilidad secundaria biológica por crecimiento de hueso 
sobre la superficie del implante protésico. En este apartado no se describen los 
componentes cementados al no ser objeto del presente estudio, pasando a exponer las 
características de los implantes femorales no cementados. 
 
4.1.-COMPONENTES FEMORALES PARA ARTROPLASTIAS NO 
CEMENTADAS: 
 
La década de los sesenta se caracterizó por el auge de las artroplastias 
cementadas gracias al descubrimiento de John Charnley, de su cemento acrílico, como 
medio de fijación de los componentes protésicos. Sin embargo, con el paso del tiempo 
comenzaron a observarse diferentes problemas relacionados con la cementación: tasa 
alta de fracasos protésicos en pacientes menores de 50 años, cercana al 50% en los 
primeros 10 años, según diferentes autores - (13,14),  reacción inflamatoria producida 
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por partículas de polimetilmetacrilato que daba lugar a zonas de osteolisis alrededor de 
la prótesis, la llamada «enfermedad del cemento»(15), y problemas técnicos que 
planteaba la eliminación del cemento a la hora de la cirugía de revisión (16). 
 
Estos problemas impulsaron el desarrollo de otras técnicas de fijación protésica 
como alternativa a la cementación. El objetivo básico consistía en lograr la fijación 
directa del implante, mediante el crecimiento óseo, con el fin de obtener la 
osteointegración activa de la prótesis al hueso receptor. 
 
Con esta idea, se fueron introduciendo durante los años setenta una gran 
diversidad de implantes de cadera con el objeto de mejorar la estabilidad y el contacto 
óseo, incrementando así la probabilidad del crecimiento de hueso en el implante, la 
denominada fijación biológica.  
 
La mayoría de estas investigaciones se basaron en la penetración del hueso 
dentro de superficies metálicas porosas. Los dos requisitos para la penetración ósea son 
la estabilidad inicial del implante y el contacto íntimo entre la superficie porosa y el 
hueso huésped. 
 
En general la selección del tipo y el tamaño del implante así como la técnica 
quirúrgica y el instrumental, requieren mayor precisión en los no cementados que en los 
vástagos cementados dado que deben cumplirse los requisitos de estabilidad inmediata 
del implante en la penetración ósea y el contacto íntimo entre la superficie porosa y el 
hueso huésped mediante el exacto ajuste en la cavidad endóstica del fémur proximal. 
 
  Así los vástagos de prótesis totales de cadera no cementadas tienen dos formas 
básicas: La forma anatómica (con una incurvación posterior en la metáfisis y un arco 
anterior en la diáfisis) y la forma recta. Siendo más laboriosa la preparación del fémur 
para alojar un vástago recto, pero los defensores de tal diseño argumentan que permite 
un ajuste más exacto entre la prótesis y el canal preparado. 
 
Los principales aspectos de la fijación sin cemento en las artroplastias de cadera 
son fundamentalmente tres: 
 
• Biocompatibilidad: Toda prótesis debe ser tolerada y aceptada por el 
organismo. 
 
• Diseño: Hay gran variedad de diseños y este viene determinado por los 
distintos conceptos de anclaje ideal. De este modo hay vástagos 
femorales cuya base de implantación es fundamentalmente metafisaria, 
otros diafisaria y otros con anclaje total. Con arreglo a éste concepto, el 
diseño es distinto ya que tiene que adaptarse a las formas de los huesos 
que las van a recibir. Así unos vástagos rellenan por completo la cavidad 
intramedular mientras que otros son más delgados ya que su anclaje es 
metafisario. Del mismo modo ocurre con presencia o no de collarete para 
su apoyo en el calcar. En cualquier caso, hoy día las que tienen más 
predicamento y tal vez una mayor aceptación por parte de todos los 
autores son aquellos vástagos femorales que tienen su base fundamental 
de implantación en la zona metafisaria. 
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• Técnica de implantación: Es el lugar donde influye la acción del cirujano, 
pudiendo conseguir o no que los componentes sean duraderos o por el 
contrario sean dolorosos y haya que recurrir a la cirugía de revisión en un 
plazo más o menos corto. En esta técnica es absolutamente 
imprescindible el perfecto ajuste del implante al hueso receptor. 
 
La fijación biológica, situación ideal del implante, se consigue mediante el 
crecimiento óseo y sobre una superficie porosa. Hay tres requisitos para que la fijación 
de un implante sea duradera: Buen lecho para el implante, estabilidad postoperatoria e 
integración ósea. 
 
Los dos primeros requisitos se pueden conseguir dejando un hueso esponjoso de 
buena calidad como lecho para el implante y colocar éste de la forma más adecuada 
para que quede perfectamente estable, es la estabilidad primaria o inmediata. Mientras 
que el tercer requisito, debe ser la consecuencia de los dos primeros, que si se cumplen  
y el implante tiene una superficie porosa adecuada, es posible el crecimiento óseo 
alrededor y dentro del implante, consiguiendo de esta forma la estabilidad secundaria 
definitiva. 
 
Con el objetivo de mejorar o favorecer este crecimiento óseo fueron apareciendo 
los recubrimientos poróticos, cuyas diferencias suelen estribar en el tamaño el poro y en 
la porosidad de los mismos. Hay acuerdo en general, en que, el tamaño del poro que 
muestra un mayor crecimiento óseo en el menor tiempo posible oscila entre 50 y 400 
micras, mientras que con respecto a la porosidad se admite entre el 20 y 40%. 
 
La cubierta porosa completa puede producir pérdida importante de hueso por 
transferencia de fuerzas, particularmente las cubiertas que se extienden por debajo del 
trocánter menor, al provocar mayor transferencia de estrés, aunque la superficie porosa 
óptima no ha sido claramente determinada (116). 
 
Por esto, se tiende a limitar la superficie porosa a la porción proximal del 
vástago, ya que la transferencia de carga proximal restablecerá un patrón de presión más 
normal en el fémur.  
 
Los revestimientos extensos se reservan para las artroplastias de revisión en las 
que es necesario utilizar la fijación distal para obtener la estabilidad del implante. En la 
zona distal del implante, donde se presupone que puede haber movimientos, la fijación 
más estable es, a priori, proximal y la superficie debe ser lisa y pulida (117). Los 
recubrimientos porosos extensos en vástagos de tamaños más pequeños no parecen 
producir protección frente a la carga grave.  
 
 Este tipo de recubrimiento, ha tenido su máximo exponente en el vástago AML, 
de diseño recto, cilíndrico, de fijación por relleno femoral completo y de ajuste línea a 
línea entre el implante y un lecho de iguales dimensiones en el fémur. Los defensores de 
esta filosofía (fijación eminentemente diafisaria) consideran que el recubrimiento de la 
parte distal del vástago es de particular importancia ya que es la parte que de forma más 
constante contactará con el hueso cortical, y que es la cortical diafisaria la que presenta 
un crecimiento óseo superior y de más fuerza que el hueso esponjoso. En estudio con el 
vástago AML, Engh (118), ha demostrado que el crecimiento óseo en la superficie 
porosa fue del 35% encontrando que las mayores áreas de crecimiento óseo se 
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localizaban constantemente en la zona donde acababa el recubrimiento. El crecimiento 
en áreas más proximales era inconstante y cuantitativamente menor. También se puso 
de manifiesto que este modelo de crecimiento no se relacionaba con el tipo de 
implantación del vástago ni con la porosidad relativa del fémur, aunque en fémures mas 
osteoporóticos se tendía  a un crecimiento esponjoso o trabecular más que a hueso 
compacto. Por otro lado, se ha referido que estos implantes no cementados se asocian 
una elevada incidencia de dolor en tercio medio del muslo que en algunas series alcanza 
hasta el 20% de los pacientes (119), debido probablemente a un desequilibrio localizado 
en torno a la punta del vástago entre la rigidez del implante y la rigidez del hueso 
cuando el fémur es sometido fundamentalmente a cargas axiales. También se ha 
atribuido a un excesivo micromovimiento a vástagos inestables por fijación inadecuada. 
 
Actualmente se necesitan más estudios para aclarar si esta forma de fijación es 
equiparable a la penetración ósea y al cemento. 
 
Con el fin de conseguir todavía una mejor osteointegración,  se desarrollaron los 
componentes femorales no cementados sin revestimiento poroso pero con recubrimiento 
de diferentes cerámicas bioactivas (hidroxiapatita o fosfato tricálcico) con el objetivo de 
conseguir la fijación biológica del implante. Estos recubrimientos en la prótesis total de 
cadera se han aconsejado por sus características osteoconductivas. Su aplicación en el 
vástago proximal pretende mejorar la osteointegración y así facilitar la transmisión de 
cargas a la metáfisis femoral (120). Esto conseguiría menor stress shielding (fuerzas 
protectoras), menor desgaste del polietileno y migración de sus partículas y menor 
incidencia de osteolisis con la consecuente mayor supervivencia del implante. 
 
Estos implantes limitan el recubrimiento a su tercio proximal, que puede ser 
circunferencial o parcial. La parte metafisaria es más voluminosa y la cola diafisaria del 
vástago tiene un papel direccional, adaptándose sin constricción al canal femoral. 
Pueden tener configuración anatómica, con objeto de alcanzar un máximo de fijación en 
metáfisis y concentrar a este nivel tanta carga como sea posible; o configuración en 
cuña proximal, buscando la estabilidad que proporciona este diseño dentro del fémur. 
 
Sin embargo, estos implantes no han conseguido evitar la atrofia ósea proximal 
en todos los casos. Cuando se emplearon en series sin selección de pacientes la 
incidencia de atrofia ósea proximal y dolor en muslo fueron semejantes al empleo de 
vástagos de recubrimiento poroso extenso; sólo cuando se implantaron en pacientes con 
buena calidad ósea proximal se apreció una disminución de la atrofia proximal, que aún 
así también se llegaba a producir, aunque en menor medida (121). 
 
Un sistema diferente de alcanzar la estabilidad primaria lo constituyen los 
vástagos de fijación por press-fit, en los que un implante sin recubrimiento poroso se 
fija al fémur por interbloqueo, basado en su diseño en forma de cuña y en la anatomía 
del fémur. La técnica quirúrgica incluye la preparación de una cavidad femoral 
ligeramente menor que el tamaño de la prótesis, que al ser implantada deforma tanto el 
fémur como el implante. Se produce una adaptación elástica de las dos partes que 
conduce a una fuerza de altas presiones que crean la fijación por contacto a presión. 
Como el fémur es un material viscoelástico emprende una relajación de las tensiones, y 
las fuerzas de contacto con el implante disminuyen; por este motivo, las prótesis de 
poca longitud deben tener un diseño en cuña de manera que cuando tiene lugar la 
relajación del estrés, las cargas axiales sobre el implante causen una ligera migración 
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dentro del canal y mantengan el press-fit que proporcione suficiente estabilidad para 
permitir  la aposición ósea y la osteointegración. 
 
Estos implantes son rectos, de sección rectangular, en los que la fijación 
primaria descansa en el bloqueo diafisario por el efecto cuña, aunque con los años han 
evolucionado hacia asegurar un relleno metafisario suficiente para conseguir un bloqueo 
tipo press-fit. 
 
  La fijación por ajuste press-fit transmite fuerzas compresivas de manera 
perpendicular a la interfase y de cizallamiento paralelas a la interfase. La magnitud de 
las fuerzas de cizallamiento trasmisibles depende del coeficiente de fricción así como de 
la compresión entre ambos componentes. En consecuencia, la rugosidad de la superficie 
del implante juega un papel importante en conseguir una alta resistencia a la fricción en 
la interfase implante-hueso. 
 
Esto conlleva que procesos especiales, como la aglomeración de recubrimiento 
especiales o la pulverización de plasma sean necesarios para incrementar la textura de la 
superficie y así conseguir una adecuada interdigitación. Sin embargo, una alta rugosidad 
puede interferir en la precisión de la colocación del implante. Así un vástago 
redondeado y rugoso distal que se inserta en una cavidad medular fresada de manera 
cilíndrica, puede que no se asiente totalmente si el hueso es muy duro o la cavidad es 
“infra-fresada”. Además la estabilidad depende de la fuerza compresora en la interfase 
hueso-implante. Esta compresión normalmente es el resultado de un sobredimensionado 
del implante en relación con la cavidad medular. Con la inserción del implante, el hueso 
se expande y la deformación elástica del hueso resulta en una fuerza que sujeta la 
prótesis, pero el hueso muestra un comportamiento viscoelástico que hace que se adapte 
bajo una deformación constante, por lo que resulta que la calidad de la fijación se 
reduce con el tiempo. Este mecanismo empieza inmediatamente después de la inserción 
del vástago y no debe confundirse con los fenómenos de remodelación. Luego el 
resultado depende de la calidad del hueso, ya que un hueso débil perderá con mayor 
probabilidad la fuerza de fijación del implante.  
 
En cuánto a los factores biológicos del hueso, este responde al tipo de carga que 
soporta y la osteointegración sólo puede ocurrir si el movimiento de la interfase hueso- 
prótesis está dentro de los límites fisiológicos. Se forma preferentemente bajo 
compresión dinámica durante la fase precoz de curación después de una fractura y esta 
situación es comparable con la que nos encontramos tras la colocación de un implante 
no cementado. Como el tejido fibroso y cartilaginoso se forma bajo tensión y 
cizallamiento, es por ello las fuerzas tensiles y de cizallamiento deben reducirse bajo 
todas las condiciones de la carga. La habilidad del hueso para responder a los cambios 
en el ambiente de estrés local puede observarse en el aumento de la densidad ósea 
alrededor de las espiras del cotilo y se ha observado que donde se predice un mayor 
estrés se origina mayor densidad ósea (122). En consecuencia, el diseño de un vástago 
adecuado debe en primer lugar resistir la carga axial unidireccional convirtiendo estas 
fuerzas en fuerzas de compresión en la interfase. Esto puede conseguirse acintando o 
dando forma de cuña al vástago en vez de dejarlo con forma cilíndrica, dependiendo del 
ángulo de la cuña, se podrán generar grandes fuerzas compresoras. Así con un ángulo 
del cono de 2,5º y una carga axial de 2,4 kN se consigue una fuerza de compresión en la 
interfase de 55 kN. Sin embargo la carga torsional alrededor del eje del vástago es la 
segunda carga más importante que afecta a la interfase y este tipo de carga es muy 
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exigente para el anclaje del vástago en actividades como la marcha, pues produce 
alteraciones cíclicas y retrotorsión. Luego estas cargas producen movimiento en la 
interfase entre el hueso y el implante y clínicamente se observan dos tipos de 
movimiento tras un implante protésico: la migración y el micromovimiento. 
 
• La migración es un cambio permanente en la posición del implante 
mientras que los micromovimientos son inducidos por la carga que 
afectan al implante en relación con el hueso, que vuelve a su lugar 
cuando la carga cesa. Por ello, la migración es clínicamente menos 
crítica si es pequeña y no progresiva y no afecta a la biomecánica de la 
articulación (longitud de la pierna, cambio del centro de la cadera, etc). 
De hecho la capacidad de migrar una pequeña distancia (menos de 1 
mm) puede ser beneficioso si ayuda a restablecer una posición estable 
durante la fase inicial de curación (122). 
 
• Los micromovimientos tienen mayor repercusión si se producen de 
forma repetida con cada paso, pues hay una relación directa entre la 
cantidad de micromovimiento que ocurre en la interfase hueso-implante 
y la cantidad de osteointegración. Diversos autores que han estudiado 
los micromovimientos y la osteointegración concluyeron que si el 
movimiento de la interfase era mayor de 30-50 micrómetros se producía 
una interfase fibrosa (123). Aunque en realidad actualmente es 
imposible medir estos micromovimientos in vivo, se han elaborado 
modelos in vitro con los cuales debemos ser cautos al interpretar los 
resultados, pues representan modelos de carga específicos. Luego se 
requieren más estudios para correlacionar el micromovimiento con la 
cantidad de crecimiento de hueso in situ hacia el vástago en función del 
tiempo.  
 
Resumiendo, las prótesis no cementadas implantadas con éxito deben seguir los 
siguientes principios: 
  
• Excelente estabilidad primaria. 
• Superficies osteoinductivas u osteoconductivas. 
• Rigidez adaptada del implante. 
 
  Así el vástago femoral no cementado debe cumplir dos requisitos 
fundamentales, máxima estabilidad y mínima rigidez: 
 
• La estabilidad debe combatir las fuerzas de torsión que pueden desplazar el 
tallo, y existe una menor estabilidad torsional si los tallos son curvos. 
 
• La rigidez del vástago, es decir su capacidad de deformación bajo carga, 
intenta obviar los procesos de remodelado adverso. Los vástagos largos y rígidos 
producen aumento de las fuerzas aplicadas sobre el mismo, con transferencia de 
la tensión distal y fuerzas protectoras a nivel proximal con resorción 
periprotésica. Además a mayor grosor mayor rigidez. Los tallos más largos y 
rígidos producen mayor tensión y por tanto mayor tendencia al aflojamiento. La 
máxima diferencia en cuanto a rigidez se produce a nivel proximal y ello explica 
por qué la resorción periprotésica tiende a ocurrir más rápida y extensamente a 
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nivel metafisario. El gran relleno proximal también incrementa la rigidez y la 
defensa antiestrés. La longitud óptima del tallo en prótesis primarias parece ser 
100-130 mm. 
 
4.2.-COMPONENTES ACETABULARES PARA ARTROPLASTIAS NO 
CEMENTADAS: 
 
Respecto a los componentes acetabulares no cementados el objetivo del 
acetábulo protésico es conseguir estabilidad, conservación de hueso y permitir una 
cirugía de revisión fácil.  
 
Pueden estar formados por una pieza única (polietileno y metal-polietileno) o 
por dos: una externa metálica (roscada o porosa) y otra adaptada a su interior, a menudo 
de polietileno.  
 
La cubierta porosa requiere un fresado esférico que provoca un contacto en 
teoría óptimo. En diversos estudios (106), se ha constatado que si no se consigue un 
contacto hemisférico se producirían fuerzas de separación en la interfase que pueden 
acabar en fracturas por fatiga, así como la posibilidad de separación de los componentes 
de la cubierta porosa.  
 
En cuanto al polietileno, además de posibles incongruencias cotilo-polietileno, 
su mayor espesor disminuye la tensión que soporta el hueso subcondral. Asumiendo un 
desgaste anual de 0,6 mm, el espesor debe ser al menos de 6-8 mm (124). 
 
La mayoría tienen un revestimiento poroso o microporoso, sobre toda su 
circunferencia, para favorecer la penetración ósea pero difieren en cuanto a la 
estabilización inicial.  Pueden ser impactados a presión o roscados, y contar con otras 
ayudas para su estabilización. Los tornillos transacetabulares conllevan riesgos de 
perforación intrapélvica, los tetones y las puntas tienen menor estabilidad rotacional que 
los tornillos.  
 
El acetábulo roscado sin revestimiento poroso, a pesar de primeras impresiones 
esperanzadoras, se ha asociado a altas tasas de aflojamiento en cirugía primaria y de 
revisión. En EEUU se han abandonado en gran parte aunque se siguen empleando en 
Europa.  
 
Estudios en cadáveres demuestran que las roscas autoperforantes pueden 
empotrarse contra el hueso acetabular, pero rara vez lo cortan. La limitación del 
contacto entre la pieza metálica y el hueso subcondral convierte en improbable la 
penetración ósea extensa. 
 
  Se ha demostrado que la penetración ósea más extensa se ha descrito en 
componentes fijados con múltiples tornillos (117). Y por otro lado todos los intentos de 
fijación directa del polietileno al hueso han conducido al fracaso, por lo que su anclaje 
actualmente debe realizarse mediante cemento acrílico o por intermedio de un cotilo 
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5.- SISTEMAS DE MEDICIÓN DE DENSIDAD MINERAL ÓSEA 
 
La osteoporosis es una enfermedad que afecta al esqueleto, vuelve el hueso más 
frágil y aumenta el riesgo de fractura. Se define como pérdida de masa ósea y de la 
integridad de la microarquitectura del esqueleto, que produce fragilidad e incremento 
del riesgo de fractura. 
 
El empleo generalizado de la densitometría clínica es relativamente reciente, 
pero la técnica fue inicialmente descrita hace más de 100 años en el campo de la 
radiología dental para cuantificar la densidad ósea en la mandíbula (126,127). Los 
métodos de cuantificación de masa ósea que se han impuesto son indirectos. El más 
común pero impreciso es la lectura cualitativa de una placa radiológica. 
 
La radiología ha sido y es la herramienta más utilizada para el diagnóstico de la 
osteoporosis. En la década de los 60 Cameron y Sorenson (128), sentaron las bases del 
desarrollo de técnicas cuantitativas de determinación de masa ósea con la 
absorciometría fotónica simple (SPA) que permite la valoración del hueso periférico. El 
progreso tecnológico ha permitido el desarrollo de instrumentos capaces de cuantificar 
la masa ósea en diferentes áreas esqueléticas con mayor precisión y exactitud. 
 
Para estudiar la estructura ósea de forma no invasiva, existen hoy en día gran 
diversidad de métodos, algunos de los cuales están en continuo proceso de innovación. 
Van desde la interpretación subjetiva de las radiografías a sofisticadas técnicas capaces 
de valorar cuantitativamente la masa ósea así como su evolución a lo largo del tiempo, 
lo que nos permite valorar de forma objetiva los cambios adyacentes a un implante 
metálico. 
 
5.1.- RADIOLOGÍA TRADICIONAL 
 
La radiología simple no puede ser utilizada como prueba inicial para valorar 
densidad ósea ya que sólo visualiza la desmineralización cuando existe una pérdida del 
40% o más de densidad ósea (129). Sin embargo, la radiología simple sirve para valorar 
cualitativa y cuantitativamente la morfometría ósea. Los principales hallazgos son: 
aumento de la radiolucencia (por resorción y adelgazamiento de las trabéculas) y 
adelgazamiento de la cortical (por resorción ósea en la cortical), alteración del patrón 
trabecular y fracturas o deformidades. 
 
No obstante, todos estos signos radiológicos pueden ser simplemente la 
consecuencia de un conjunto de variables no controladas, dependientes bien del 
paciente (IMC, obesidad, etc.) o de la propia técnica radiológica (distancia foco-placa, 
kilovoltaje, revelado, etc.). 
 
En lo referente al estudio de la remodelación ósea, es clásica la división del 
hueso periprotésico en las 7 zonas de Gruen para el vástago y en 3 áreas de Charnley y 
DeLee para el acetábulo (66,130), siendo posible detectar cambios tan evidentes en 
estas zonas como la osteolisis periprotésica o el hundimiento del vástago. El análisis 
radiográfico de las prótesis no cementadas ha permitido detectar una serie de signos 
cuyo significado continúa siendo controvertido: líneas radiolucentes periprotésicas, 
redondeamiento y esponjialización del cálcar, hipertrofia cortical distal, esclerosis por 
debajo de la punta (pedestal), ensanchamiento del canal medular y densificación 
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endostal adyacente a la zona de recubrimiento. Engh y cols (71), definieron el 
significado de estos hallazgos radiológicos y establecieron, a partir de ellos, unos 
criterios que permitían definir si la fijación de una prótesis era ósea, fibrosa estable, o 
fibrosa inestable. Estos criterios han sido cuestionados posteriormente por diferentes 
autores (131–133), para los que la aparición de líneas radiolucentes en los dos primeros 
años tras la intervención tiene un alto valor predictivo de fracaso de la prótesis, al igual 




Es un procedimiento sencillo y económico, útil en la detección de osteoporosis. 
Es una técnica cuantitativa que evalúa el espesor de la cortical del segundo 
metacarpiano de la mano. Se efectúa restando el diámetro interno del diámetro externo 
(anchura total) de la diáfisis del 2º metacarpiano. Es preciso disponer de placas de mano 
de alta calidad y de un calibrador micromilimetrado de alta precisión para conseguir una 
buena técnica. Se consiguen cifras de exactitud del 6% y de precisión del 1-4%. Estas 
mediciones se correlacionan bien con la masa de hueso cortical apendicular. Es 
relativamente poco sensible al cambio, por lo que se ha usado más bien para la 
detección de osteoporosis en poblaciones generales que para la evaluación de la eficacia 
terapéutica. 
 
Hoy día es prácticamente una técnica obsoleta, aunque todavía hay autores que 
la usan. No se aplica en el estudio de la remodelación periprotésica. 
 
5.3.- ABSORCIOMETRÍA RADIOGRÁFICA 
 
 Es un método simple, sencillo y barato empleado para hacer escrutinio de 
pacientes con riesgo de fractura; sin embargo, por lo general miden el esqueleto 
apendicular y esto puede no reflejar adecuadamente los cambios en el esqueleto axial. 
Emplea una placa simple de la mano, tomada junto a una cuña de aluminio, tiene buena 
precisión y exactitud. 
 
 No se aplica en el estudio de la remodelación periprotésica. 
 
5.4.- ANÁLISIS DE LA ACTIVACIÓN DE NEUTRONES 
 
Esta técnica, empleada por primera vez en 1970 por Cohn y Chamberlain (134),  
por separado, busca estimar el contenido orgánico total de calcio. Se bombardea con 
neutrones un segmento óseo desde dos fuentes; el segmento más frecuentemente 
utilizado es la muñeca dispuesta horizontalmente. Ello hace que el Ca48 (isótopo estable 
del calcio natural y además poco abundante, alrededor del 0.185% del calcio total) se 
transforme en Ca49, fácilmente desintegrable, produciendo fotones gamma de alta 
energía en cantidad proporcional a la masa de calcio estable expuesta, que son 
detectados por un escintilador de Ioduro Sódico. La exactitud y precisión de este 
método son mayores del 95%, pero la dosis de radiación es alta y la disponibilidad de 
fuentes de neutrones está limitada a unos pocos centros. 
 
 No se aplica en el estudio de la remodelación periprotésica. 
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5.5.- DISPERSIÓN DE COMPTON 
 
 Otro método de medición de la densidad mineral ósea es mediante el estudio de 
la proporción de Compton de una dispersión coherente cuando un tejido es 
bombardeado con radiación ionizante. Ésta es una herramienta puramente de 
investigación. Con este método una proporción de la radiación incidente se trasmitirá 
completamente, pero parte se absorberá o dispersará. La radiación absorbida es 
parcialmente dependiente de la energía del haz, pero también depende de las 
propiedades físicas de los tejidos. 
 
 La dispersión de Compton depende sólo de la densidad de electrones, pero la 
dispersión es proporcional al cubo del número atómico del tejido. Mediante la 
colimación del  haz de rayos X en una dirección y reuniendo los dispersos de una forma 
colimada en ángulos rectos, se define el vóxel (g/cm3) de tejido estudiado. La 
proporción de dispersión coherente respecto a la dispersión Compton define la densidad 
mineral ósea. 
 




Por la extraordinaria difusión en los últimos años de los equipos de ultrasonidos 
para la evaluación del hueso, éstos merecen un apartado específico. 
 
Los sistemas de ultrasonidos cuantitativos  cuantifican las modificaciones que 
produce el hueso sobre dos propiedades físicas de las ondas de ultrasonidos, como son: 
 
• Velocidad de transmisión (SOS: speed of sound) a través del hueso o a lo largo 
de una superficie ósea, expresada en m/s. La velocidad de transmisión es 
proporcional al módulo de elasticidad (módulo de Young, específico de cada 
material) e inversamente a la densidad. A menor densidad menor velocidad de 
transmisión. 
 
• Atenuación de la amplitud de onda (BUA: broadband ultrasound attenuation) a 
través del hueso, expresada en decibelios por megahertzio (dB/MHZ). Cuanto 
mayor sea la densidad o más compleja la estructura a atravesar mayor será la 
modificación o atenuación que sufra la onda ultrasónica. 
 
Los pacientes con osteoporosis tienen una BAU más baja que los sujetos normales. 
La medición de la BAU requiere un hueso periférico con escaso tejido blando 
suprayacente, y normalmente se utiliza el calcáneo. Los métodos ecográficos 
proporcionan detalles tanto de la densidad como de la estructura ósea. Ostlere (135),  
demostró que la BAU puede predecir la masa ósea axial y diferencia entre mujeres 
osteoporóticas y no osteoporóticas. 
 
Sin embargo la precisión de los ultrasonidos es aceptable pero, al considerar el 
estrecho rango de variabilidad biológica (rango en el que se sitúa la población), es 
inferior a la DEXA y no permite su utilización en la monitorización. En la precisión va 
a influir desde la colocación del paciente, la temperatura y la composición de los tejidos 
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blandos hasta la protección de silicona que llevan los transductores. Todo ello hace que 
sea necesario ser extraordinariamente meticuloso en el procedimiento operativo (evitar 
oscilaciones bruscas de temperatura/humedad, y tiempo de estabilización, si se desplaza 
el equipo) (136). 
 
5.7.- ABSORCIOMETRÍA FOTÓNICA SIMPLE (SPA) 
 
Fue la primera técnica densitométrica que se desarrolló. Apareció a principios de 
los  sesenta, descrita por Cameron y Sorenson en 1963 (128). 
 
Con esta técnica, un fotón procedente de una fuente radioactiva atraviesa el 
hueso periférico. El densitómetro mide la atenuación del haz del rayos X al paso por el 
tejido. Dado que sólo se utiliza un fotón, no se puede separar la atenuación producida 
por el tejido óseo de la producida por los tejidos blandos. Utiliza como fuente de 
radiación el isótopo I125, que emite fotones con una energía de 28 Kev, con una dosis 
baja de radiación (0,1 mSv). 
 
Esta técnica solo se puede utilizar en lugares como el calcáneo y el radio, donde 
casi todo el tejido atravesado es óseo. Quedó en desuso al desarrollarse los 
densitómetros de energía de rayos X que no requerían radioisótopos. 
 
5.8.- ABSORCIOMETRÍA FOTÓNICA DUAL (DPA) 
 
 Desarrollado en 1965, esta técnica es similar a la absorciometría fotónica simple, 
pero utiliza dos fotones distintos procedentes de un radioisótopo. En este caso, al haber 
atenuación de dos haces fotónicos, el densitómetro es capaz de diferenciar la atenuación 
del hueso de la de los tejidos blandos (137,138). Se puede utilizar por tanto, al hueso 
periférico (antebrazo) como axial (cadera y columna). La fuente de fotones usualmente  
es el Ga153 (44 y 100KeV) y como ya hemos dicho la dualidad de sus rayos permiten la 
diferenciación de la atenuación originada por los tejidos óseos a la de los blandos. 
Utiliza bajas dosis de radiación: 0,05-0,15 mSv en piel y 0,02 mSv en gónadas. 
 
 La DPA tiene sus limitaciones: el mantenimiento de los equipos tiene un elevado 
coste, y la variación de la intensidad del haz y el empeoramiento de la precisión a 
medida que la fuente radioactiva se agota limita la precisión de los resultados (139). 
 
5.9.- ABSORCIOMETRÍA DUAL RADIOGRÁFICA (DEXA) 
 
Las limitaciones de la absorciometría fotónica dual llevaron al desarrollo de 
equipos con fuentes de radiación más estables que las isotópicas, los densitómetros 
óseos radiológicos. 
 
 Con esta técnica, dos haces son emitidos de una fuente de Rayos X en lugar de 
una fuente radiactiva. Se basa en el cálculo de atenuación de dos picos de energía al 
atravesar la zona del organismo a explorar, generalmente columna vertebral o cuello 
femoral. El tubo de rayos X emite fotones de 70 y 149 Kev, con escasa dosis de 
radiación (menos de 0,1 mSv en la piel y 0,02 mSv en médula ósea) siendo esta un 20% 
menos que la de absorciometría fotónica simple. 
 
Exploran la cadera, la columna lumbar, el antebrazo y en muchos casos el 
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esqueleto total. Algunos DEXA son capaces de dar imágenes laterales, que tiene la 
ventaja de poder medir exclusivamente el cuerpo vertebral, excluyendo los arcos 
posteriores y los osteofitos anteriores. De esta manera, la artrosis vertebral no interfiere 
en la medida. No obstante, la proyección lateral tiene la desventaja de una menor 
reproductibilidad comparada con la anteroposterior (140). 
Los más usuales analizan cadera y columna lumbar, dando valores por separado 
de la DMO en L2, L3 y L4, así como en distintas localizaciones de la cadera: cuello 
femoral, trocánter y región intertrocantérea. También proporciona los valores del fémur 
total y del triángulo de Ward. Esta última representa una zona variable, no anatómica, 
definida por el software de la máquina, correspondiente al área de menor DMO de la 
cadera. 
El aparato representa los valores de masa ósea en g/cm2 (BMD), contenido 
mineral óseo en g (BMC), área (cm2), altura (cm) y grosor (cm) del área explorada. A 
continuación suministra los valores de referencia, BMD, en función de la edad, en una 
gráfica con tres líneas: 1) la de referencia, 2) +1 desviación estándar (DE) y 3) –1 DE. 
En otra tabla proporciona los valores T-score y Z-score en cada una de las 
localizaciones exploradas, así como los porcentajes respecto a los valores del adulto 
joven y respecto al grupo de edad y sexo. 
Estos densitómetros tienen una alta precisión (0,5-2%), reproductibilidad y han 
demostrado tener valor predictivo de fractura. Son ampliamente usados. Tienen la 
desventaja del alto coste y gran tamaño. Requieren espacio y necesitan personal 
especializado para su manejo. 
 
5.10.- TOMOGRAFÍA COMPUTERIZADA CUANTITATIVA 
 
La Tomografía Cuantitativa Computada (TAC) es otro método de densitometría 
central. Produce la imagen de una rebanada transversal, muy delgada a través del 
cuerpo. Se puede cuantificar la imagen empleando un material de referencia, la imagen 
puede ser cuantificada y obtener una densidad mineral ósea volumétrica (gr/cm3 ). Las 
mediciones por TAC generalmente se utilizan para evaluar la densidad del hueso 
trabecular de la columna. Como el hueso trabecular se remodela más rápidamente que el 
hueso cortical, se pueden apreciar mayores cambios en la estructura ósea relacionados 
con la edad . Además, la respuesta al tratamiento puede  observarse más rápidamente en 
el hueso trabecular. Los equipos de TAC son extremadamente caros para instalar y 
operar. La exposición a la radiación es de 50 a 100 veces mayor que la de un estudio 
DXA, particularmente en el caso de la medición de la columna. Las mediciones por 
TAC también son afectadas por diferencias en la cantidad de grasa en la médula ósea. 
La cantidad de grasa medular aumenta con la edad, y esto puede causar problemas en la 
interpretación de datos obtenidos de pacientes ancianos. 
 
Estudios recientes han demostrado que la osteodensitometría mediante TAC es 
un método fiable para determinar la DMO periprotésica, discriminando además entre 
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5.11.- RMN 
 
Esta técnica se basa en someter a cualquier tejido a un fuerte campo magnético; 
según su abundancia en protones, cada tejido emitirá una señal que se transformará en 
una imagen. 
 
 Una característica especial es la posibilidad de obtener imágenes en cualquier 
orientación espacial y el que no emite radiaciones. 
Entre sus defectos, se encuentran  que el depósito grasa dentro de la médula ósea tiende 
a distorsionar los resultados. 
 
 Como consecuencia del campo magnético su uso se ve limitado en personas 
portadoras de cualquier elemento ferromagnético, como por ejemplo, marcapasos, 
dispositivos intrauterinos, material de osteosíntesis, prótesis… 
 




 Consiste en la cuantificación objetiva de las características funcionales y 
estructurales del hueso. Permite medir la cantidad de hueso mineralizado, separando 
cortical de hueso esponjoso. 
 
 Para ello se obtiene una pequeña muestra sin descalcificar de hueso esponjoso de 
cresta iliaca. Proporciona información en dos dimensiones y la extrapola a  tres 
dimensiones mediante la aplicación de principios de la esterología. 
 
 Es el método más directo y preciso para el análisis estático y dinámico de la 
actividad ósea, así como para la evaluación cualitativa del tejido esquelético. Sin 
embargo, la invasividad del procedimiento y la complejidad técnica para la preparación 
y lectura de las secciones no descalcificadas determinan la inviabilidad de la biopsia 
ósea en el diagnóstico rutinario de osteoporosis. 
 
5.13.-MICROTOMOGRAFIA DE ALTA RESOLUCION 
 
 Gracias al procesamiento de la imagen obtenida, esta técnica permite efectuar no 
invasivamente el equivalente a una biopsia ósea, de ahí que también reciba el nombre de 
biopsia ósea virtual, con una reproductibilidad muy satisfactoria a corto-medio plazo. 
Diferentes trabajos han establecido relación de esta prueba con la histomorfometría 
antes mencionada. Por ello esta técnica está siendo utilizada en los últimos años como 
método no invasivo de análisis de los cambios estructurales óseos con fines 
diagnósticos y terapéuticos (143). 
 
 De lo anteriormente expuesto, se deduce que la absorciometría dual radiográfica 
(DEXA) es la técnica de elección para valorar de forma fiable y precisa los cambios 
densitométricos periprotésicos que se producen tras la artroplastia total de cadera. Por 
ello, diferentes autores la han seleccionado para cuantificar, estudiar y comprender 
dichos cambios. 
 
Considerando que se requiere una pérdida del 30-40% en la masa ósea para que 
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se puedan observar resultados en una radiografía simple (129), los estudios prospectivos 
que utilizan DEXA, se consideran el método ideal para cuantificar los cambios en la 
masa ósea producidos por diferentes vástagos a lo largo de los años (144–146). 
 
 La validez de la densitometría para el estudio de la remodelación ósea es 
máxima cuando se usa en estudios longitudinales que incluyen una determinación 
preoperatoria, y permite realizar comparaciones prospectivas entre distintos tipos de 
implantes. 
 
Además, este método ha demostrado ser fiable y preciso, y es considerado el 
ideal para exámenes repetidos en seguimientos seriados por su exactitud y baja 
radiación (146). 
 
 Así, el uso de la radiología tradicional para la evaluación de los cambios 
cualitativos de remodelación ósea queda obsoleto, ya que la DEXA nos permite 
cuantificar el remodelado óseo periprotésico, con las consiguientes ventajas que de eso 
se derivan. 
 
6.- REMODELACIÓN ÓSEA: 
 
La remodelación ósea periprotésica tras la implantación de un vástago femoral 
no cementado es atribuible a factores mecánicos y biológicos, en respuesta a la nueva 
situación biomecánica que determina la prótesis. Entre los primeros se conoce la 
influencia del tamaño, geometría y rigidez del implante, el tipo de aleación utilizada, si 
se trata de un diseño de anclaje metafisario, diafisario o total, el tipo y extensión del 
recubrimiento y la configuración recta o anatómica (147,148). Entre los biológicos se 
considera fundamental la calidad de la fijación primaria obtenida, la carga a la que se 
somete el implante, así como la masa ósea inicial que determina la rigidez ósea del 
fémur proximal (149). No obstante, la influencia de cada uno de estos factores varía en 
cada paciente y es difícil atribuir a alguno de ellos las diferencias en el remodelado que 
a veces se aprecian entre pacientes inicialmente semejantes. 
 Es un hecho conocido que el hueso se adapta las fuerzas que actúan sobre él, 
cambiando su estructura para soportar mejor dichas fuerzas. Las tasas de hueso que 
soportan mayor tensión son las que responderán formando mayor masa ósea. Las áreas 
con menor tensión responderán reduciendo la masa ósea, bien siendo más poroso 
(remodelado interno) o siendo más delgado (remodelado externo). Este comportamiento 
bien conocido, llamado ley de Wolf, forma parte de las bases del conocimiento 
ortopédico del remodelado óseo. 
 
 En el caso de la artroplastia de cadera, la carga del fémur proximal se altera 
drásticamente. Se extrae la cabeza femoral y se inserta la endoprótesis en el canal 
femoral, que comparte entonces la carga originalmente soportada hasta entonces por el 
hueso en solitario. Como consecuencia de la menor tensión, se remodela de acuerdo a la 
ley de Wolf y el fémur experimenta fundamentalmente dos  cambios en cuanto a la 
transmisión de cargas: 
 
-Las cargas desde la articulación de la cadera que se transfieren a través 
de la estructura trabecular metafisaria y la cortical, se transfieren ahora 
por la interfase hueso-implante. 
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-Las cargas antes soportadas por el hueso, ahora son compartidas por el 
vástago y el hueso. Este reparto de cargas causa puenteo de fuerzas de las 
tensiones normales. Como resultado, las tensiones en el hueso son 
menores de lo normal y el hueso se reabsorbe para adaptase a la nueva 
situación (150). 
 
La evaluación del remodelado óseo en el seguimiento habitual de los pacientes 
protetizados se lleva a cabo mediante controles radiográficos seriados. Sin embargo, 
esta técnica se ve influida por variables como el tipo de película utilizada, la técnica de 
exposición, la distancia al objetivo y la exposición del fémur; asumiendo que se 
detectan cambios cuando la variación de masa ósea alcanza el 30%-40% (148). La 
incorporación de la densitometría ósea (DEXA) al estudio del remodelado periprotésico 
ha permitido detectar y cuantificar de forma reproducible estos cambios, y actualmente 
es la técnica de elección para determinar los cambios de masa ósea a lo largo del 
tiempo. 
El proceso de remodelación ósea es distinto a la osteolisis o resorción tardía que 
se produce en la interfase de un implante previamente estable, causada 
mayoritariamente por la reacción a cuerpo extraño inducida por partículas de 
polietileno. Esta osteolisis periprotésica se advirtió inicialmente en prótesis cementadas 
(mal denominada “enfermedad del cemento”), pero posteriormente se ha visto en 
vástagos no cementados, tanto de cromo-cobalto como de titanio. 
6.1.- FACTORES QUE INFLUYEN EN EL REMODELADO PERIPROTÉSICO 
 
Como ya hemos mencionado, la implantación de una prótesis de cadera modifica 
la carga mecánica a la que está sometido el fémur. Para explicar la atrofia ósea proximal 
secundaria a una artroplastia de cadera se ha trabajado sobre la hipótesis de un proceso 
de remodelación-adaptación del hueso ante la anómala transferencia de la carga 
mecánica, de acuerdo a los principios de la ley de Wolff.  Así la carga sería conducida 
distalmente por el implante hacia la diáfisis, en vez de distribuirse por el hueso 
esponjoso metafisario, dando lugar a una desfuncionalización proximal. 
Se ha buscado establecer, mediante radiología convencional, la cantidad y 
calidad de la resorción ósea que se produce tras el implante de un vástago femoral y su 
posible relación con factores mecánicos (propios de cada modelo protésico) como 
biológicos (dependientes del huésped). Sin embargo hasta la incorporación de métodos 
absorciométricos no ha sido posible establecer una correlación entre la magnitud de la 
pérdida ósea y distintos factores. 
6.1.1.- SEXO 
En cuanto a la posible influencia que pudiera ocasionar el sexo sobre el 
remodelado periprotésico en pacientes sometidos a una artroplastia primaria de cadera, 
ya ha sido mencionado por diferentes autores a lo largo de los años. Por un lado 
diversos autores (151–153), al cuantificar el patrón de remodelado al año de un 
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artroplastia primaria de cadera, estiman que el diferente patrón de remodelación 
apreciado entre sexos a lo largo del primer año sugiere que el primer semestre es un 
período crítico en el que el reposo relativo por la descarga parcial inicial hacen especial 
mella en las mujeres, con cifras ya inferiores de masa ósea por su proceso involutivo 
particular. El hueso postmenopáusico presenta una osteopenia por desequilibrio 
biológico entre resorción y formación que afecta fundamentalmente al hueso esponjoso 
(135), y se cree que el remodelado precoz tras la colocación de una endoprótesis en 
mujeres puede acentuar localmente y de modo temporal este desequilibrio, en especial 
en la zona trocantérea, rica en hueso trabecular. 
Otros autores refieren que la mayor pérdida de densidad mineral ósea en mujeres 
se produce en la zona 7 de Gruen a pesar de partir de tasas idénticas respecto a varones 
en el preoperatorio (152,154). Sin embargo, otros autores indican que las zonas de 




 Ahlborg et al (156), han confirmado que la edad afecta a la densidad del hueso 
trabecular y cortical; aunque otros estudios (65,157–159), no han mostrado diferencias 
en ningún grupo de edad que acuse significativamente una mayor pérdida de densidad 
de masa ósea tras la proteización tanto en estudios longitudinales como transversales. 





Diferentes opiniones se han publicado en torno a la influencia del peso sobre la 
remodelación ósea y la supervivencia de la prótesis. Por un lado el mayor peso implica 
un mayor desgaste de los componentes protésicos, mientras que por otro se entiende que 
las personas con sobrepeso tienen una actividad funcional inferior a pacientes 
normopeso, lo cual provocaría un menor desgaste de la prótesis. Varios estudios han 
aclarado la influencia negativa que el sobrepeso tiene en la tasa de infección protésica y 
en la recuperación de los pacientes en cuanto a función y mejora del dolor (160,161),  
aunque existen otros autores que indican que el peso no tiene relación con la variación 
DMO tras la implantación de una artroplastia total de cadera (162,163). 
 
6.1.4.- TAMAÑO, RIGIDEZ Y MATERIAL DEL IMPLANTE: 
 
 Ya es conocido, que los vástagos más voluminosos se han asociado a una 
fijación más distal y a una mayor atrofia proximal. Engh y cols (65), demostraron en la 
década de los 80 la existencia mayor reabsorción proximal con vástagos mayores de 
13,5 mm de diámetro junto a un incremento de la densidad de masa ósea en el área 4 de 
Gruen, expresión de una hipertrofia cortical por el aumento en esta zona de las 
solicitaciones mecánicas y por tanto una desfuncionalización metafisaria por puenteo de 
fuerzas. 
 
 En este sentido, es necesario apuntar que, al aumentar la talla del implante, se 
multiplica por dos la rigidez del vástago, por lo que es imperativo utilizar implantes de 
tamaño adecuando a la anatomía femoral (Vástagos anatómicos). El beneficio que 
representa el uso de aleaciones de titanio debe considerarse respecto al tamaño del 
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implante ya que la ventaja en cuanto a rigidez entre dos vástagos idénticos pero de 
titanio o cromo-cobalto se pierde con aumentar sólo una talla el vástago femoral de 
titanio. 
 
 Se ha cuantificado que el uso de vástagos grandes  rígidos transfiere al fémur 
proximal únicamente el 30% de las tensiones que soportaba antes de la proteización 
(66). Se considera que la remodelación ósea condicionada por la rigidez de la prótesis 
viene influenciada por las características de la unión del implante y la fijación biológica 
conseguida (157). 
 
 Vemos pues que cuanto mayor sea el tamaño del vástago y mayor su rigidez, 
mayor será el apantallamiento de las fuerzas sobre el fémur y, por lo tanto, mayor será 
la pérdida ósea periprotésica proximal. Pero realmente, el factor que condiciona la 
pérdida ósea no es la rigidez propia del material, sino su rigidez respecto del fémur. 
 
 Se ha establecido el papel que desarrolla el material en la rigidez que confiere al 
implante. Tanto en la clínica como mediante el análisis de modelos de elementos finitos 
los vástagos de titanio muestran una notable reducción del puenteo de fuerzas a nivel de 
fémur proximal respecto a implantes de cromo-cobalto (módulo de elasticidad de 210 
GPa respecto a 110 GPa del titanio), que se traduce en una menor perdida ósea a ese 
nivel. Sin embargo, este factor no debe analizarse separadamente del tamaño del 
implante. Como se ha comentado anteriormente, el beneficio que representa el uso de 
aleaciones de titanio debe considerarse respecto al tamaño del implante ya que la 
ventaja en cuanto a rigidez se pierde con aumentar la talla del vástago femoral. 
 
Los vástagos más flexibles que reducen el puenteo de fuerzas y con ello la 
resorción ósea, pueden aumentar las tensiones a nivel proximal y ocasionar mayores 
tasas de aflojamiento al aumentar el micromovimiento y no lograr una estabilidad 
primaria suficiente que consiga la osteointegración del implante (69,164). 
 
Hughes (164), demostró como el uso de vástagos con idéntico diseño pero 
fabricados unos con titanio y otros con cromo-cobalto, conduce a una atrofia menor de 
fémur proximal en los primeros, por el menor módulo de elasticidad de este material. 
Usando la DEXA encontró diferencias significativas únicamente en cálcar, donde los 
vástagos de cromo-cobalto tuvieron un 19% de mayor pérdida de densidad de masa ósea 
que los de titanio. Estas observaciones coinciden con las de otros autores, que 
consideran que un vástago de titanio, con la mitad de módulo de elasticidad y un 33% 
más de capacidad de torsión en el plano mediolateral, proporciona cierta protección 
frente a la pérdida de densidad de masa ósea, mayor que con vástagos más rígidos. 
 
6.1.5.- DISEÑO DEL IMPLANTE 
 
Respecto a los factores dependientes del implante que influyen en la intensidad y 
localización de este remodelado se ha observado que el diseño y la geometría tienen un 
papel relevante. Los vástagos no cementados pueden tener collar o no, ser de diseño 
recto, anatómico o en cuña, poseer una geometría que les haga de apoyo metafisario o 
de apoyo completo, con recubrimiento poroso a nivel exclusivamente proximal o 
completo, porosos, mallados o recubiertos de hidroxiapatita, de ajuste línea a línea, por 
press-fit o encaje en forma de cuña. (147,165). 
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Existe estrecha relación entre la estabilidad primaria y el diseño, pues la 
modificación a los diseños de implantes femorales es la estrategia más directa para 
mejorar la estabilidad, por esta razón existen en el mercado diversidad de formas y 
tamaños de prótesis, fabricados con diferentes procesos, cada cual con justificaciones 
racionales para su utilización. 
  
El volumen del vástago también influye en la fijación primaria. Así, un llenado 
mayor de la cavidad endóstica con presión de ajuste otorga mayor estabilidad 
rotacional, que es lo más difícil de lograr; mientras que un vástago con suficiente 
conicidad evita el hundimiento, por el efecto mecánico de cuña, provocado por las 
cargas aplicadas en la cabeza femoral. 
 
La migración del vástago se manifiesta en microdesplazamientos verticales y 
rotacionales. En el pronóstico de microdesplazamientos relativos interviene no sólo la 
selección del tamaño y modelo protésico idóneo, sino también la rigidez de la fijación 
 inicial, la resistencia mecánica del hueso receptor y el estado metabólico óseo futuro. 
 
Una tendencia que aún persiste es proveer de un apoyo distal (apoyo inferior), 
ensanchando la punta del vástago. Diversos autores defienden los vástagos de fijación 
distal, cuya estabilidad depende del ajuste íntimo del vástago en la cortical diafisaria, 
con escasa influencia del hueso proximal, que es sacrificado en este tipo de fijación. Los 
autores que apoyan este diseño argumentan que los cambios radiológicos no se traducen 
en peores resultados clínicos ni en excesiva dificultad en caso de plantearse la cirugía de 
revisión. Además, los defensores de esta filosofía consideran que el recubrimiento de la 
parte distal del vástago es de particular importancia ya que  es la parte que de forma más 
constante contactará con el hueso cortical, y que es la cortical diafisaria la que presenta 
un crecimiento óseo superior y de más fuerza que el hueso esponjoso (166). 
 
 Engh y cols (65), relacionan una mayor resorción ósea con el uso de tallos 
grandes, con extenso recubrimiento poroso y que ocupen gran parte de canal. Se acepta 
que cuanto más distal es la fijación más importante será el remodelado proximal, por lo 
que actualmente se tiende a la fijación proximal del vástago mediante un anclaje 
metafisario que condicione una transferencia de fuerzas más fisiológica; minimizándose 
la atrofia por puenteo de fuerzas. Esto es posible cuando el vástago es fijado 
proximalmente y se osteointegra a ese nivel, permaneciendo libre la parte distal, con 
escasa transferencia de cargas. Se ha probado también que el sobrefresado distal reduce 
la atrofia proximal.  
 
 En la búsqueda de la fijación metafisaria, se desarrollan vástagos con reducción 
de la cola distal. Recientemente, se han introducido muchos diseños diferentes de tallos 
femorales cortos. Estos diseños se centran en la transferencia de la carga más proximal 
y un buen comportamiento fisiológico, así como la reducción de la fijación diafisaria 
(167). Albanese et al. sugiere que el acortamiento del tallo femoral podría promover una 
transmisión de la carga proximal completa y, en consecuencia, una distribución más 
fisiológica del estrés  (168).  
 
 Un estudio biomecánico realizado por Whiteside et al., En 1995, confirmó la 
ventaja de preservar el cuello del fémur durante el reemplazo de la cadera porque las 
fuerzas encontradas durante el soporte de peso son transferidas más homogéneamente al 
fémur proximal cuando se conserva el cuello femoral. Además, el estudio reveló la 
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importancia del cuello femoral en el aumento de la estabilidad de la rotación del 
implante (169). 
 
6.1.6.- FIJACION DEL IMPLANTE: 
 Es conocido que, además del puenteo de fuerzas, una pobre fijación del implante 
puede influir en la atrofia del fémur proximal. La osteointegración del implante no se 
produce cuando el micromovimiento relativo entre hueso  e implante va mas allá de 
ciertos umbrales (150 micras). La extensión de este movimiento precoz depende de la 
técnica quirúrgica, características del paciente y de las características de la  prótesis, 
como la rigidez y fricción de la interfase, ajuste del implante y cargas a las que se 
somete la articulación.  
 
 En lo referente a la cronología del remodelado, existe consenso al afirmar que es 
más intenso a lo largo del primer año tras la intervención, persistiendo cambios 
adaptativos incluso a lo largo del segundo y tercer año. A partir de este momento, la 
nueva situación biomecánica de la cadera parece haber alcanzado el equilibrio que 
determina el implante y no se producen cambios significativos(170). A largo plazo, las 
consecuencias de la resorción del hueso endostal fruto del envejecimiento y la posible 
osteólisis secundaria a las partículas de polietileno, pueden comprometer la fijación 
ósea en algunos puntos alrededor del implante y motivar cambios en el remodelado, que 
en algunos casos pueden conducir al aflojamiento. 
 
6.1.7.- STOCK ÓSEO INICIAL: 
La calidad del hueso en cuanto a densidad, rigidez y reactividad son factores 
dependientes del paciente que influyen en el proceso de remodelación (152,153). 
En múltiples estudios (171,172), se ha observado que la densidad mineral ósea 
(DMO) preoperatoria se correlaciona con los cambios en la masa ósea periprotésica, de 
manera que cuanto más baja es la DMO preoperatoria, mayor es la pérdida 
postoperatoria. 
Estos estudios afirman que pacientes con distinto contenido mineral óseo 
tendrán diferente proporción de pérdida ósea tras la implantación de la prótesis. La 
hipótesis acerca de distintos patrones de remodelación se explica por el puenteo de 
fuerzas entre la rigidez del implante y la rigidez del fémur, que es proporcional a la 
cantidad y distribución del hueso cortical. En un hueso con mayor DMO, habrá menor 
puenteo de fuerzas porque los módulos de elasticidad serán más parecido y, en 
principio, la calidad ósea será mejor. 
6.2.-DETERMINACIÓN CUANTITATIVA DEL REMODELADO 
PERIPROTÉSICO 
 La valoración cualitativa de la radiología convencional deja cuestiones no 
resueltas tales como la cuantificación de la pérdida ósea, el lapso de tiempo en que se 
producen los cambios remodelativos y la detección de fenómenos infra-radiográficos. 
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 Se han establecido distintas técnicas para determinar la densidad de masa ósea, 
que han sido expuestas previamente. De modo general, el TAC cuantitativo se considera 
caro, con excesiva radiación para realizar seguimientos. La absorciometría fotónica 
simple no puede usarse cuando hay partes blandas voluminosas sobre el hueso. La 
absorciometría fotónica dual tiene una precisión limitada, en parte por usar gadolinio, 
isótopo cuya breve vida media afecta a la reproductibilidad de la prueba. La 
absorciometría dual radiográfica se considera la técnica de elección por su precisión, 
seguridad, baja dosis de radiación y calidad de la imágenes (135). 
 
Por ello, hasta la introducción de las técnicas absorciométricas no se ha 
dispuesto de un método preciso, fiable, reproducible y asequible para cuantificar la 
densidad ósea alrededor del implante metálico y los leves cambios que allí se 
produzcan. Por ello, diversos autores a los largo de los últimos años usan la DEXA para 
evaluar la densidad de masa ósea periprotésica (68,148,173,174). 
 
7.- FIJACIÓN BIOLÓGICA DE LOS COMPONENTES PROTÉSICOS NO 
CEMENTADOS: 
 
Como ya hemos indicado, en 1959, Charnley impulsa el concepto de la fijación 
del vástago femoral mediante cemento acrílico. No obstante, una serie de problemas 
relacionados con la cementación impulsaron el desarrollo de vástagos no cementados 
diseñados para obtener la fijación biológica. 
Así surgió el término osteointegración, que se refiere a la fijación de los 
implantes al hueso, por crecimiento endógeno del hueso sobre la superficie del implante 
que no es porosa, sino rugososa o texturiazada a escala microscópica. Para conseguir 
una adecuada fijación, era indispensable mantener la estabilidad inicial del componente 
femoral, y un contacto íntimo con el hueso receptor (175). 
Como alternativa a la superficie metálica rugosa, se propuso la denominada 
superficie de «recubrimiento poroso». Así surgió  otro término a tener en cuenta,  el 
endocrecimiento óseo , que se refiere a una formación de hueso dentro de una estructura 
de superficie porosa de un implante y la interconexión de las espículas óseas de 
endocrecimiento dentro de la cubierta porosa. 
Este recubrimiento poroso, consiste en la superposición de varias capas de 
microesferas para crear pequeñas intercomunicaciones que facilitaran el crecimiento 
óseo (ingrowth). Su idea ha sido avalada por estudios histológicos de componentes 
femorales revisados y obtenidos de autopsia, que han demostrado de manera evidente la 
existencia de crecimiento óseo perdurable en el interior de la superficie porosa (176). 
Se ha llegado a determinar la biocompatibilidad de los materiales empleados en 
su fabricación, así como el tamaño óptimo del poro para permitir el crecimiento óseo, el 
cual debía oscilar entre 50 y 400 µ como ya hemos indicado anteriormente. 
En base a estas investigaciones, las prótesis no cementadas de recubrimiento 
poroso han obtenido la aceptación de la mayoría de los cirujanos ortopédicos, pues 
podrían llegar a constituir el sistema de fijación idóneo que garantice la duración del 
implante. De esta forma, se han introducido en el mercado durante los años 80 un gran 
número de vástagos femorales que mostraban importantes variaciones, tanto en la forma 
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(rectos vs anatómicos) como en la extensión de la superficie porosa (proximal vs 
extendida), con objeto de mejorar la estabilidad y el contacto óseo, e incrementar así, la 
probabilidad de crecimiento de hueso en el implante. 
Sin embargo, la evaluación de los primeros resultados con este tipo de implantes 
ha suscitado una serie de cuestiones, diferentes a las observadas con las prótesis 
cementadas, pero que pueden poner en peligro su éxito a largo plazo. Se ha podido 
determinar:  
• migración distal del componente femoral. 
• presencia de áreas de osteólisis periprotésica 
• aparición de signos radiológicos tempranos que sugieren la existencia de 
una atrofia ósea proximal.  
Todos estos hechos han sido objeto de intensa investigación durante la presente 
década, y serán discutidos en los siguientes apartados. 
- Migración: 
La incidencia de migración temprana del vástago femoral no cementado se ha 
cifrado entre el 4 y el 9% (72). Se ha propuesto que un desplazamiento distal 
radiológico, no progresivo e inferior a 3 mm, no representa un fracaso de la 
prótesis, sino más bien un asentamiento de la misma en el canal femoral (177). 
Un estudio realizado mediante radiología estereofotométrica ha puesto de 
manifiesto que el umbral de migración vertical, para predecir un futuro 
aflojamiento, sería tan solo de 1,2 mm (178). Los desplazamientos superiores a 
los señalados serían consecuencia de una falta de estabilidad inicial del implante, 
y la consiguiente ausencia de osteointegración. De hecho, la mayoría de los 
cambios de posición del vástago femoral están relacionadas con implantes con 
un tallaje inferior al que correspondería, fracturas femorales intraoperatorias, y 
separaciones de la superficie de recubrimiento. Parece por tanto, que la 
migración distal temprana del vástago obedece más a un error de técnica 
quirúrgica o de manufactura del material, que al concepto en sí de prótesis de 
recubrimiento poroso. Sin embargo, no ha sido establecida aún la causa del 
hundimiento tardío del implante. Taylor y cols (179), han sugerido, que la 
migración distal del vástago a medio plazo estaría provocada por un excesivo 




Se reconoce radiológicamente por un adelgazamiento difuso de la cortical 
femoral o como un lesión quística focal. Aunque con características diferentes a 
las prótesis cementadas, el problema de la osteólisis no ha quedado resuelto con 
los implantes de recubrimiento poroso. Una incidencia relevante de osteólisis 
alrededor del componente femoral se ha puesto de manifiesto con todos los 
diseños no cementados de uso corriente. Además, se ha podido demostrar, que 
tanto la prevalencia como el tamaño de la lesión, se incrementan con el paso del 
tiempo, si bien estos hechos no parecen tener un efecto evidente sobre la 
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estabilidad del implante (180). 
La distribución «parcheada» de la superficie porosa, que no reviste la totalidad 
del perímetro de la prótesis, ha sido implicada como responsable de este patrón 
de osteólisis. Sin embargo, la osteólisis femoral no ocurre exclusivamente con 
los implantes de recubrimiento parcheado. De forma similar (179), se han 
comportado otros diseños con recubrimiento poroso circunferencial, si bien 
todos ellos han mostrado osteólisis con un patrón diferente.  
 
- Remodelación ósea adaptativa: 
Aparte de cambios tan evidentes como la osteólisis o el hundimiento del vástago 
femoral, el análisis radiológico de las prótesis no cementadas ha permitido 
detectar una serie de signos, cuyo significado continúa siendo controvertido. 
Entre ellos cabe citar: líneas radiolucentes periprotésicas, redondeamiento y 
esponjialización del calcar, hipertrofia cortical distal, esclerosis por debajo de la 
punta del vástago (pedestal), ensanchamiento del canal medular, y densificación 
endostal adyacente a la zona de recubrimiento (puntos de soldadura). Engh y 
cols (71), definieron el significado de estos signos radiológicos y establecieron, 
a partir de ellos, unos criterios que permitían definir sí la fijación de una prótesis 
era estable, con crecimiento óseo o fibroso, o inestable. Para estos autores, las 
líneas radiolucentes periprotésicas y la formación del pedestal indicarían una 
falta de osteointegración del implante. Por el contrario, el redondeamiento y 
atrofia del calcar, y la hipertrofia cortical distal, serían la expresión de 
fenómenos de adaptación del hueso al implante femoral.  
Se ha cuestionado la validez de estos criterios cuando son aplicados a prótesis no 
cilíndrica. Algunos autores piensan que la estabilidad solo debe ser juzgada por 
el cambio de posición del vástago, y por la presencia de líneas radiolucentes en 
el contorno poroso del implante. Khalily y cols  (131), han demostrado, que la 
aparición en los dos primeros años de líneas radiolucentes rodeando la superficie 
porosa, tiene un alto valor predictivo de fracaso de la prótesis. Así, la formación 
de un pedestal incompleto o la existencia de líneas radiolucentes en el área distal 
pulida del implante, representarían también un fenómeno adaptativo 
consecuencia del micromovimiento y de la estimulación endóstica de la punta 
del implante. 
De cualquier forma, los signos sugestivos de remodelación ósea adaptativa 
mencionados, y en particular la atrofia de hueso metafisario, puede ser aparente 
radiológicamente, pero resulta difícil de observar durante su fase temprana, y 
más aún, de cuantificar de forma objetiva. Se considera necesaria una 
disminución superior al 30% de la masa ósea para poder ser detectada por 
radiología convencional. Tampoco, la gammagrafía con tecnecio 99 ha 
demostrado su capacidad para evaluar este tipo de cambios, a pesar de su gran 
sensibilidad, ya que por el contrario, presenta una limitada especificidad. 
7.1.- RECUBRIMIENTO POROSO  
 
 Para conseguir que se produzca el endocrecimiento óseo en la cubierta porosa, 
es preciso conseguir el tamaño adecuado del poro. Las trabéculas y osteonas óseas 
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tienen un grosor del orden de decenas de micras y el tamaño del poro debe ser de al 
menos esa magnitud; de otro modo no se produce el endocrecimiento. Un tamaño de 
poro mayor de 100 µ permite una organización estructural del endocrecimiento óseo, 
que sería lo deseable. Sin embargo un tamaño entre 500 µ y 1 mm remedaría una 
superficie macrotexturizada más que una superficie poroso interconectada 
tridimensionalmente, y en teoría conduciría a una pérdida de la resistencia al 
cizallamiento de la interfase.  
 
 La mayoría de los estudios que analizan el tamaño de los poros en el rango de 
100-400 µ han demostrado que no existe relación entre el tamaño del poro y la 
resistencia de la fijación (181,182). 
 
 La porosidad de la capa porosa de la cubierta también es un parámetro 
importante de cara a la fijación de los implantes. Las técnicas de sinterizado 
actualmente en uso clínico proporcionan porosidades del 30-50%. Las cubiertas porosas 
con entramado de malla y esponjoso estructurado proporcionan generalmente mayores 
grados de porosidad sin comprometer la integridad estructural de las cubiertas porosas, 
como sucede con las cubiertas porosas de plasma pulverizado o esferas sintetizadas. 
Algunos de los primeros implantes con coberturas de plasma pulverizado y de esferas 
sinterizadas tuvieron problemas con las separaciones de la cubierta, pero la mayoría de 
as utilizadas actualmente tienen una resistencia y porosidad adecuadas para un uso 
clínico exitoso. 
 
 Otro parámetro importante es el tamaño del poro. Un gran número de poros que 
se interconectan con poros de interconexión de tamaños adecuados ofrecen una mejor 
resistencia en la interfase hueso-cubierta porosa. El tamaño dependerá de la técnica 
utilizada en su fabricación. En general, los poros de conexión son mayores en fibras 
metálicas y cubiertas metálicas trabeculares y cubiertas porosas y de entramado de 
malla que los poros que intercomunican en cubiertas porosas sinterizadas y que a su vez 
son mayores los poros que interconectan con las superficies pulverizadas con plasma. 
Esto se debe a que la geometría de la superficie porosa puede controlarse mejor con las 
mallas que con las esferas o la pulverización.  
 
Desde el punto de vista general hay tres tipos de recubrimiento protésico que 
influyen en el crecimiento óseo. Estos procesos son (183): 
 
• Proceso de Sinterización: Proceso que usa el calor para unir un 
material poroso a otro y a una base sólida, que en nuestro caso es el 
vástago femoral.  La superficie porosa por este procedimiento tiene 
un tamaño de poro entre 150 y 300 micras y 30% de porosidad. 
 
• Proceso de Difusión: Proceso que utiliza una almohadilla de malla 
fibrosa de titanio. Estas almohadillas son de titanio puro y se fabrican 
cortanto alambre de titanio puro en cortos filamentos, enroscando los 
filamentos y después poniéndolos en un molde donde son 
presionados para darle forma. El resultado es un área  de 
revestimiento poroso con un tamaño medio de poro de 350 micras. 
La peculiar estructura del recubrimiento de este componente de 
titanio, facilita el crecimiento óseo de los espacios vacíos de la malla 
metálica, consiguiéndose una buena interdigitación ósea, en la que 
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los filamentos de la malla ocupan los espacios intertrabeculares. 
 
• Proceso de Espuma Plasmática: Fundamentalmente se basa en que el 
material en polvo es fundido y después “rociado” sobre la superficie 
lisa, dando lugar una superficie porosa. El proceso consiste en 
pulverizar titanio en polvo sobre el sustrato de un superficie 
previamente elegida que también es de titanio. En el “spray” habría 
polvo de titanio en estado de plasma y gas presurizado. Así pues la 
atmósfera, temperatura y presión usados para aplicar las partículas, 
afectan a la textura del producto acabado. Tiene una superficie 
porosa de 30-40% y el tamaño del poro oscila entre las 50 y 200 
micras. Con este procedimiento de recubrimiento poroso no parece 
comprometerse la resistencia a la fatiga del sustrato. 
 
7.2.- RECUBRIMIENTO DE CERÁMICA E HIDROXIAPATITA 
 
Los recubrimientos de hidroxiapatita (HA) en las prótesis articulares ejercen una 
función de aceleración del proceso de formación ósea al estar formados por un fosfato 
de calcio de prácticamente la misma relación de calcio y fósforo que el hueso humano. 
Esta capa de material inorgánico acelera, mediante los procesos convencionales de 
señalización celular, la adsorción de proteínas de la matriz extracelular, para después 
producirse la adhesión, proliferación y diferenciación de osteoblastos alrededor del 
material. 
Además del efecto bioactivo de esta capa, tiene otros efectos secundarios que 
mejoran el comportamiento del metal ante el medio fisiológico, evitando o 
disminuyendo la liberación de iones al medio y reduciendo el peligro de corrosión. 
En este tipo de prótesis recubiertas de HA se utiliza el metal, debido a la 
resistencia mecánica y tenacidad de éste (acero inoxidable, aleaciones de titanio o 
aleaciones de cromo-cobalto) con función específicamente estructural, y la capa 
bioactiva en la que la función es la aceleración de la fijación biológica de la prótesis 
La capa bioactiva de HA depositada en un implante debe tener una serie de 
características: 
 
- Estabilidad química: 
El recubrimiento no se debe disolver con el medio fisiológico en corto tiempo ni 
reaccionar con el metal del substrato. La reacción con el metal puede tener 
resultados catastróficos, ya que los productos de reacción, en general, son 
citotóxicos y las propiedades mecánicas del material disminuyen hasta el punto 
de hacer peligrar la integridad mecánica del mismo. La capa no debe cambiar la 
composición química y ésta debe ser homogénea en toda la estructura (184).  
 
- Estabilidad mecánica: 
 
El recubrimiento debe presentar una buena adherencia con el substrato, para que 
cuando el cirujano introduzca la prótesis no se afecte la integridad estructural de 
la capa bioactiva. Asimismo, esta capa no debe presentar agrietamientos que 
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fragilicen la capa (185). 
Los métodos para producir el recubrimiento de la capa son varios: método de 
plasma-spray, ablación láser, sol-gel, compactación isostática en caliente, proyección 
térmica a alta velocidad, mediante haz de iones, etc., siendo las primeras las más 
utilizadas en la actualidad. 
El método más habitual de recubrimiento de fosfato de calcio es el plasma spray, 
que se basa en producir plasma de fosfato de calcio mediante potentes fuentes 
energéticas y proyectar el plasma (temperaturas superiores de 9.000 oC) sobre el 
substrato metálico. Este proceso se puede realizar al aire o al vacío. El fosfato de calcio 
se deposita sobre el metal sin unión química, es decir, sin enlace covalente o iónico, que 
sería el caso de mayor adhesión, sino con fuerzas de interacción y mediante anclajes 
mecánicos. Esta unión no es muy fuerte y por tanto en ocasiones la capa de fosfato de 
calcio salta ante un esfuerzo de cizalladura. 
 
El material del recubrimiento no es una hidroxiapatita cristalizada, ya que la 
velocidad de enfriamiento desde tan altas temperaturas hasta la temperatura ambiente se 
realiza en un pequeño intervalo de tiempo, que no es suficiente para formar una 
estructura ordenada en una estructura cristalográfica tan sofisticada como es la HA en 
todo su recubrimiento. Por tanto, en gran parte del recubrimiento se tendrá un fosfato de 
calcio amorfo sin ordenamiento cristalino. Debe tenerse en cuenta que este material 
amorfo es más soluble que la HA y tendrá propiedades diferentes de la fase cristalina. 
Asimismo, se debe tener en cuenta que esta velocidad tan rápida de formación 
del recubrimiento de fosfato de calcio produce grietas en la capa debido al pobre choque 
térmico que presentan los materiales cerámicos. Como es bien conocido, los materiales 
cerámicos son frágiles y no son capaces de absorber energía en su estructura, este hecho 
hace que los cambios de volumen y tensiones internas producidos en la solidificación 
del fosfato de calcio no puedan ser absorbidos y se generen grietas en la superficie del 
material. Este hecho hace aumentar la fragilidad del recubrimiento. 
 
Otra de las consideraciones que debe hacerse es que, entre el metal y el 
recubrimiento, hay zonas de vacío, ya que no existe una unión química. Estas zonas de 
desunión son zonas donde puede haber colonización bacteriana y propagarse por los 
vacíos entre el metal y el recubrimiento. Este hecho es importante, sobre todo en los 
implantes dentales, pero mucho menos en las prótesis articulares. 
 
Los recubrimientos de HA consiguen que el hueso fije el implante como si de un 
injerto se tratara. La HA es biocompatible, osteoconductora (186,187), bioactiva y 
biorreabsorbible. Estas propiedades estimulan la interacción entre el implante y el hueso 
para acelerar e inducir la integración de la prótesis. 
El mecanismo por el que actúa no está claro, pero parece relacionado con la 
unión de células a la capa de HA, que se diferenciarán en osteoblastos y empezarán a 
crear matriz ósea. Ésta crecerá desde la superficie del implante hacia el hueso huésped. 
Una vez rellenado este espacio, la matriz ósea madurará a hueso lamelar creando una 
unión ósea entre implante y hueso huésped sin interposición de tejido fibroso. 
 
Tras la implantación quirúrgica de un implante protésico recubierto de HA se 
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inicia un proceso de integración en el hueso huésped de forma comparable a lo que 
ocurre en una fractura, apareciendo trabéculas óseas entre los dos extremos fractuarios 
(entre el hueso huésped y la hidroxiapatita del implante) y una posterior remodelación 
de todo el tejido a lo largo de los años. Quedaría así creado un stock óseo íntimamente 
en contacto con el implante metálico estabilizándolo (186–188). Si el implante presenta 
irregularidades en su superficie se aumentará su estabilidad, mientras que si es 
completamente liso, puede producirse una movilización dentro de ese stock óseo, que 
progresivamente destruirá la microestructura trabecular en contacto con el implante, 
presentándose una situación comparable a una pseudartrosis. Estaríamos ante un 
aflojamiento aséptico de un componente protésico que inicialmente había conseguido 
una buena integración (189,190). 
La aparición de una membrana fibrosa entre implante y hueso parece más 
relacionada con la micromovilidad (191), que con el tipo de fijación (hidroxiapatita o 
implante poroso). 
El punto débil de las prótesis recubiertas de HA puede ser la unión mecánica 
entre el metal y la capa de HA. Parece ser que la técnica de plasma spray, al realizarse a 
alta temperatura y con enfriado rápido, puede alterar tanto la composición química 
como la estructura cristalina de la HA, dando como resultado un componente 
fosfocálcico amorfo y más soluble. También el grado de rugosidad de la superficie del 
implante influye en la unión mecánica entre el implante y la HA por una parte, y entre 
la HA y el hueso por otra (192). La industria intenta mejorar estas características 
investigando nuevas técnicas de aplicación de los componentes bioactivos tanto del 
plasma spray (193) como con nuevos métodos de recubrimiento como la técnica de 
precipitación, que pueden proporcionar una capa de HA más cristalina aplicada a 
temperatura ambiente y la técnica de aleación superficial con láser. Otra línea de 
investigación es la que incorpora sustancias bioactivas a los recubrimientos de HA para 
aumentar la adhesión celular y el crecimiento óseo a su alrededor. 
 
En estos momentos, la tecnología más utilizada para recubrir las prótesis de 
cadera de HA es la inyección de plasma. Parece ser que otras tecnologías podrían 
mejorar las características de la unión de esta capa fosfocálcica hasta un grado de unión 
química mediante varias capas de aposición (técnica de T. Kokubo) (194),pero estas 
técnicas aún deben ser perfeccionadas y resultar más baratas. Se puede aplicar el plasma 
spray en aire o al vacío. La técnica al vacío ofrece la posibilidad de variar la rugosidad y 
porosidad del implante. Esto nos permitirá obtener implantes con un recubrimiento que 
presente una unión más sólida al implante y un sobrecrecimiento óseo que fije 
rápidamente el implante al hueso. 
 
Los estudios clínicos de prótesis de cadera recubiertas de HA muestran una 
supervivencia entorno al 99-100% a los 10 años (195) . 
 
En conclusión, el recubrimiento bioactivo debe usarse sólo por su capacidad de 
osteoconducción. Una vez obtenida la osteointegración gracias a las propiedades 
osteoconductoras de la hidroxiapatita, la remodelación ósea en torno al implante puede 
reabsorber progresivamente el recubrimiento sin comprometer la fijación. Por ello, si 
bien la hidroxiapatita es una característica útil de una prótesis, su presencia carece de 
efecto sin un diseño del implante y técnica quirúrgica correctas (196). 
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PLANTEAMIENTO Y OBJETIVO: 
 
Para este trabajo se ha desarrollado un estudio prospectivo aleatorizado que 
pretende detectar y cuantificar la remodelación ósea periprotésica en pacientes a quienes 
se implantará una prótesis total de cadera no cementada modelo ABG-II®, fabricada con 
aleación de titanio (TiM12Z6F2) , con recubrimiento circunferencial de hidroxiapatita en 
el tercio proximal de vástago y en el cotilo con respecto a los pacientes a los que se 
implante una prótesis total de cadera no cementada tipo ANATO® fabricada a partir de 
una aleación Ti-6Al-4V, con recubrimiento circunferencial de hidroxiapatita en el tercio 
proximal del vástago y en el cotilo a un año tras la intervención quirúrgica. Además el 
comportamiento de ambos modelos se comparará con la cadera sana contralateral . 
 
Los pacientes serán asignados aleatoriamente a uno u otro grupo en el momento 
de la consulta, según el orden en el que iban entrando en lista de espera. 
 
Se ha determinado la densidad mineral ósea de los pacientes intervenidos en el 
preoperatorio, en el postoperatorio inmediato, a los 3, 6 y 12 meses tras  la intervención, 
por el método DEXA, cuyo análisis hará por separado en las siete regiones de interés en 
que Gruen divide el fémur proximal (197). 
 
Los datos de masa ósea obtenidos se expresarán en mg de calcio/cm2, 
informando de la densidad mineral ósea de cada zona alrededor del implante. La 
secuencia de densidades se expresará cronológicamente para mostrar los cambios 
producidos en cada zona a lo largo del  año tras la intervención, y también comparando 
las zonas entre sí. Esto nos dirá, en conjunto, qué zonas sufren atrofia por desuso y 
cuáles hipertrofia como respuesta del hueso para adaptarse a la nueva situación 
biomecánica de acuerdo a la ley de Wolff. 
 
El objeto del presente estudio es demostrar si la biomecánica, y por tanto la 
remodelación ósea, varía significativamente tras la implantación de una prótesis total de 
cadera no cementada o por el contrario el fémur sufre una pérdida ósea similar a la de 
un fémur no proteizado, comparando a su vez el comportamiento de ambos modelos. 
Además se estudia la influencia en el remodelado óseo de otros factores, tales como 
edad, sexo, índice de masa corporal y masa ósea preoperatoria. 
 
Se ha analizado de igual manera el fémur contralateral, no proteizado, para 
usarlo a modo de control; observando la evolución de la masa ósea a lo largo del 
tiempo. 
 
 HIPOTESIS DE TRABAJO 
 
En este estudio se pretende cuantificar los cambios en la masa ósea periprotésica 
femoral debidos a la remodelación que son causados por una prótesis de cadera 
anatómica no cementada, observando cuál de las hipótesis de estudio es la que se 
cumple: 
 
- Hipótesis nula: el fémur intervenido mediante el implante ABG-II® tiene una 
remodelación similar al intervenido con el implante ANATO®, no existiendo 
alteración en la transmisión de cargas. 
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- Hipótesis alternativa: el fémur proteizado con el implante ABG-II® tiene una 
remodelación ósea diferente al intervenido con el implante ANATO® como 
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Para el estudio del remodelado periprotésico femoral en torno a los dos modelos 
de vástago ABG® (ABG-II® y ANATO®) se ha diseñado  un estudio prospectivo, 
comparativo,  en el que se utilizará la masa ósea de la cadera sana como control de 
ambos modelos. Además de aleatorizado, ya que los pacientes son asignados al equipo 
quirúrgico para la implantación de un modelo u otro, según el día que acuden por 
primera vez a consulta y una vez realizado el diagnóstico definitivo de su coxopatía. 
1.- MUESTRA DE LA POBLACIÓN 
 
           Se incluyen en el estudio a todos los pacientes a los que se les implantó una 
prótesis total de cadera no cementada, procedentes de consultas externas de las áreas II 
y V de la Comunidad de Aragón, cubiertas asistencialmente por el Servicio de Cirugía 
Ortopédica y Traumatología del Hospital Universitario Miguel Servet de Zaragoza. 
            Para ser incluidos en nuestro estudio los pacientes deben ser diagnosticados de 
coxopatía primaria unilateral, bien coxartrosis primaria o necrosis avascular. Además el 
paciente es rigurosamente informado acerca de los objetivos de los procedimientos que 
se van a llevar a cabo, sus riesgos y complicaciones, dando su beneplácito a formar 
parte de ellos. 
            Se excluyen todos aquellos pacientes que no son intervenidos a consecuencia de 
una coxopatía primaria (Fracturas, reintervención, infección…) o que presenten la 
cadera contralateral previamente intervenida. Se excluyen también enfermedades 
metabólicas que afecten al tejido óseo, así como la toma de fármacos que alteren el 
metabolismo óseo.  
2.- RECOGIDA DE DATOS 
 
Todos los datos de cada paciente son recogidos en una base de datos que incluye: 
• Anamnesis de los pacientes. 
• Intervención quirúrgica 
• Absorciometría radiográfica de doble energía, realizada en el estudio pre y 
postoperatorio en ambas caderas (sana y enferma) 




• Peso y Talla. 
• Alergias medicamentosas y Enfermedades concomitantes. 
• Lateralidad de la articulación a intervenir. 
• Rango de movimiento, percepción subjetiva del dolor y cojera previa a la 
intervención. 
• Medicación habitual. 
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2.2 INTERVENCIÓN QUIRÚRGICA: 
 
 A los pacientes incluidos en el presente estudio se les implantaron vástagos 
femorales no cementados y anatómicos, con anclaje metafisario press-fit, bien de titanio 
TMZF (ABG-II®) o titanio-aluminio y vanadio (ANATO®), con recubrimiento 
circunferencial de hidroxiapatita en ambos casos. 
 
 Además, a todos los pacientes se les implanta un cotilo hemisférico de ajuste a 




Se utilizó el mismo protocolo para ambas prótesis. Junto a los datos obtenidos a 
partir de la Historia Clínica, se completó el estudio de cada paciente con un estudio 
preoperatorio estándar, que incluye: 
 
• Electrocardiograma 
• Radiografía de tórax 
• Analítica básica de sangre (Bioquímica, hematimetría y hemostasia) 
Todos los pacientes eran valorados, previamente a la intervención quirúrgica, 
por el Servicio de Anestesiología y Reanimación de nuestro centro. Los pacientes con 
alguna enfermedad asociada eran valorados y tratados por el Servicio correspondiente. 
 
 Todos los pacientes recibieron profilaxis de trombosis venosa profunda con 
heparina de bajo peso molecular de las existentes en el mercado, cuya administración se 
inició 12 horas antes de la intervención. Del mismo modo, se realiza profilaxis 
antibiótica con cefazolina (teicoplanina si eran alérgicos) 2 gramos que se comenzó a 
administrar 30 minutos a antes de la intervención y se continua durante las primeras 24  
horas del postoperatorio, de acuerdo con el protocolo existente en nuestro hospital para 
la prevención de infecciones quirúrgicas. 
 
TECNICA QUIRURGICA 
 La vía de abordaje utilizada es la vía posteroexterna de Moore (198), también 
descrita por Kocher y Langenbeck. El paciente es colocado en la mesa de 
operaciones en decúbito lateral sobre el lado sano, manteniéndolo en esa posición 
con ayuda de soportes en pubis y sacro, permitiendo un buen acceso al lado afecto. 
En este abordaje se efectúa una incisión cutánea, a nivel proximal, comenzando 
unos 5-8 cm por debajo de la espina iliaca posterosuperior, en dirección distal y 
lateral, paralelamente  a las fibras del glúteo mayor, hasta la punta del trocánter 
mayor. Desde allí, la incisión se prolonga paralela a la diáfisis femoral unos 10-12 
cm. Se incide la fascia lata, exponiendo la bursa trocantérica  y el plano de los 
rotadores externos, el tendón reflejo del glúteo mayor, rara vez se secciona, pero en 
caso de ser necesaria su sección para conseguir una mejor movilidad del fémur, se 
conserva 1 cm de su inserción para su reconstrucción posterior. 
El nervio ciático es rechazado junto a las masas musculares posteriores 
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exponiendo los músculos rotadores cortos (piramidal, gémino superior, obturador 
interno y gémino inferior), que se seccionan a ras de hueso. La cápsula queda 
expuesta y se abre en forma de T, resecando en este momento tanta cápsula articular 
como sea necesario para una buena exposición acetabular. La luxación de la cabeza 
femoral se efectúa mediante maniobras de flexión del muslo con la rodilla a 90 º, 
aducción y rotación interna de la cadera (199). 
Tras la luxación de la cabeza femoral se procede a identificar la fosita digital, 
eliminando los restos insercionales que puedan quedar. Posteriormente se efectúa la 
osteotomía del cuello femoral en diedro de 120º respecto a la vertical, con centro en la 
fosita digital, respetando generalmente 1 cm de cuello femoral, pudiendo variar según la 
planificación preoperatoria. 
 
 La osteotomía femoral permite un fácil acceso al acetábulo que se libera de 
restos capsulares y osteofitos. La preparación propia del cotilo comienza con raspado 
con cucharilla cortante del cartílago articular y fresado progresivo con fresas 
hemisféricas hasta hueso subcondral. Este fresado debe permitir el ajuste de un cotilo de 
prueba encajado a presión con recubrimiento completo de la copa. Si en esta fase se 
detectan geodas, se rellenan con hueso esponjoso procedente de la cabeza femoral. El 
ajuste adecuado con copas de prueba decide el tamaño del implante definitivo y se 
procede a su colocación. 
 
 La preparación del fémur, ya iniciada con la osteotomía, sigue con el tallado de 
la metáfisis proximal con un escoplo hueco, a modo de caja, adecuado al perfil de la 
prótesis. Posteriormente, se inicia el fresado diafisario progresivo para conseguir un 
sobrefresado de 1 mm por encima del diámetro de la cola del implante calculado. Este 
sobrefresado tiene por objeto asegurar que el implante no va a tener ningún apoyo 
diafisario. La preparación metafisaria se completa con raspas progresivas hasta el 
tamaño calculado en la planificación preoperatoria y se confirma al observar una óptima 
ajuste metafisario y una perfecta estabilidad rotatoria. Las reducciones de prueba 
permiten calcular la longitud del cuello a utilizar. Al colocar el implante definitivo se 
tiene especial cuidado en no dañar el revestimiento de hidroxiapatita, ya que  el 
componente femoral definitivo tiene una sobredimensión de 1 mm sobre la raspa de 
prueba con objeto de proporcionar una adecuada estabilidad primaria por ajuste a 
presión (press-fit). 
 
 Con los componentes femoral y cotiloideo definitivos ya implantados, se prueba 
con diferentes longitudes (-5, 0 y +5 mm) de cuello en busca de la estabilidad óptima. 
Decidido el cuello definitivo, se coloca la cabeza definitiva ( de 28, 32 o de 36 mm de 
diámetro, según la talla del implante cotiloideo utilizado). 
 
La intervención termina con la colocación de drenajes en el espacio articular y 




En la primera fase del postoperatorio se considera de especial importancia el 
evitar posturas viciosas, contracturas musculares y posiciones luxantes en relación a la 
vía de abordaje. De este modo se instruye a los pacientes acerca de los movimientos 
seguros y las posturas peligrosas, que deben evitar. 
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El paciente realiza reposo absoluto en cama las primeras 24-48 horas, tras las 
cuales se retira el drenaje de la herida, comienza la sedestación sobre el borde de la 
cama, se autorizan ejercicios isométricos de las extremidades inferiores y se inicia la 
marcha con bastones o andador, en descarga parcial, según tolerancia. 
 
Si no surgen complicaciones, habitualmente el alta hospitalaria se autoriza a los 
5-6 días de la intervención. Se recomienda a los pacientes evitar la sedestación en sillas 
bajas que obliguen a una flexión de caderas mayor de 90º, no sentarse con las piernas 
cruzadas, evitar la bipedestación prolongada, marchas excesivas y aumento de peso. 
 
Los pacientes mantienen el apoyo parcial durante 6 semanas, momento en que se 
retiraba el bastón homolateral y se autorizaba la carga completa. A los 2-3 meses se 
retira el bastón contralateral y se autorizaba el movimiento libre. En este momento se 
insistía en realizar paseos cortos y frecuentes con aumento progresivo del perímetro de 
marcha y se enseñaba a los pacientes ejercicios de potenciación muscular de flexores, 
extensores y rotadores de la cadera. 
 
 La incorporación laboral se autoriza a las 6 semanas para trabajos sedentarios y 
3 meses para trabajos físicos ligeros, no autorizándose trabajos pesados. 
 
2.3.- ESTUDIO DENSITOMÉTRICO 
El estudio densitométrico se realizó mediante un densitómetro acoplado a un 
equipo informático. El densitómetro utilizado es el modelo LUNAR DPX enCORE 
(General Electrics Healthcare, Madison). 
Las principales características operativas de este aparato son: 
 
1. Resolución 1,2 x 0,6 mm 
2. Radiación transmitida al paciente: 20 microGray. 
3. Dosis absorbida: entre 0,5-4 mRem. Para una densitometría de fémur en un 
paciente estándar se estima en 2 mRem. 
4. Tiempo de análisis de 3 minutos. 
 
El equipo informático adaptado al densitómetro cuenta con software que permite 
realizar el análisis densitométrico en presencia de metal en el campo estudiado. El metal 
atenúa completamente el haz de fotones y oscurece el hueso por delante y por detrás del 
implante, pero permite medir el hueso adyacente a sus lados. 
Las regiones de interés estándar (áreas de Gruen) se definen automáticamente, 
pero si se desea, el análisis puede ser modificado para requisitos especiales lo que 
permite al usuario la definición de áreas específicas de análisis para cada paciente, 
como por ejemplo implantes metálicos. 
Los datos de la masa ósea se expresan en calcio/cm2, informando de la densidad 
mineral ósea de cada zona alrededor del implante. 
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Colocación del paciente: 
Se sabe que los cambios en la rotación de la cadera pueden influir en la 
fiabilidad de las mediciones obtenidas (173,200,201). 
 
Por este motivo, se estableció una sistemática para la colocación del paciente en 
la mesa de exploración que asegurase la uniformidad de las mediciones, tanto de las 
seriadas de un paciente como de las efectuadas en diferentes pacientes. La postura 
adecuada es en decúbito supino, con la cadera y la rodilla del lado explorado en 
extensión. La rotación de la extremidad debe ser neutra, siendo este el plano más difícil 
de controlar. A tal fin, se utilizó un dispositivo de plástico rígido al que se sujeta la 
pierna y el tobillo con cintas de velcro, proporcionando una orientación fija del pie. 
 
Areas de estudio: 
 
Para la evaluación de resultados se adoptó la división el extremo proximal del 
fémur en las 7 zonas clásicas descritas por Gruen y Johnston (202). 
 Las áreas 1, 2, y 3 corresponderían a la vertiente lateral, y se obtuvieron 
dividiendo en 3 partes iguales la longitud total de la prótesis, a partir de las cuales se 
dibujaban cajas de 30x30 mm que corresponden respectivamente a trocánter mayor, 
transición metafiso-diafisaria y a la diáfisis adyacente a la cola de la prótesis. 
 
 Las áreas 7, 6 y 5 son simétricas a las anteriores pero en la vertiente medial del 
fémur. Las cajas de 30x30 mm corresponden al cálcar y trocánter menor la 7, transición 
metafiso-diafisaria la 6 y la cortical medial la 5. 
 
El área 4 corresponde a la diáfisis a partir de la cola del vástago y fue estudiada 
también con una caja de 30x30 mm. 
Este tamaño del área de medida permite asegurar que incluirá una cantidad 
suficiente de hueso cortical y esponjoso, con independencia de la altura del paciente o 
del tamaño del fémur. 
 
Frecuencia de los estudios: 
 
Las determinaciones densitométricas se realizaron en el preoperatorio inmediato, 
realizándose rastreos de la cadera afecta y de la contralateral como control. En el 
postoperatorio inmediato, a los 3 y 6 meses se realizó un nuevo rastreo del lado afecto; 
realizándose determinaciones de ambos lados al cabo de 1  año. 
 
2.4.- DESCRIPCIÓN DE LOS IMPLANTES: 
2.4.1. Vástago ABG-II®: 
El vástago ABG-II®  incluye en su proceso de fabricación una aleación de titanio 
(TM12Z6F2). Tiene una incurvación anteroposterior que se rectifica distalmente, el 
ángulo cérvico-diafisario es de 130º, presenta 7º de anteversión y 5º de antetorsión. Al 
ser un vástago anatómico presenta versiones derechas e izquierdas con 8 tamaños de 
implantes disponibles. 
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La fijación se restringe a la metáfisis, de ahí el grosor proximal de implante, que 
contrasta con la delgadez y brevedad de la parte distal. Asimismo se ha pulido la cola de 
vástago con el fin de evitar el contacto con la diáfisis, causa de dolor en el muslo; y 
evitar el crecimiento óseo diafisario que puede favorecer la desfuncionalización 
proximal metafisaria.  
El engrosamiento proximal en el plano coronal y sagital proporciona estabilidad 
tridimensional, en especial frente a tensiones rotacionales en la flexo-extensión de la 
cadera. El diseño de la superficie en las caras anterior y posterior, en forma de escamas, 
aumenta la estabilidad del implante, transformado las tensiones de cizallamiento en 
compresión, contribuyendo a la osteointegración del implante. 
 El recubrimiento de hidroxiapatita en el vástago queda limitado a la parte 
metafisaria, de modo que se confía la fijación al hueso esponjoso metafisario, que debe 
preservarse al máximo. Este recubrimiento tiene por objetivo asegurar la fijación 
secundaria del  implante. El grosor del recubrimiento es de 70 micras, pero se adelgaza 
en la parte distal para prevenir el astillamiento durante la impactación. La hidroxiapatita 
empleada en este modelo protésico se aplica con plasma spray en calcio sobre el 
vástago de titanio, teniendo una pureza química mayor del 99,99%. 
  
2.4.2 Vástago ANATO®: 
El vástago ANATO®, supone un “refinamiento” de un diseño anterior eficiente. 
Se trata de un vástago anatómico no cementado, de anclaje metafisario por press-fit, con 
un ensanchamiento del grosor anteroposterior metafisario, con el fin de evitar la atrofia 
ósea y el puenteo de fuerzas en la región proximal.  
Tiene un ángulo cervico-diafisario de 130º, presentando dos versiones de cuello 
según la anatomía del paciente ( neutra o 7º de anteversión). Está fabricado en una 
aleación  de Titanio-aluminio-vanadio (Ti6AlV4).   
Como todo vástago anatómico, presenta versiones derechas e izquierdas con 8 
tamaños o tallas de implante disponibles para cada versión de cuello. 
A nivel metafisario presenta un diseño en forma de escamas en las caras anterior 
y posterior del implante, que ayudan a transformar las fuerzas axiales en transversales, 
mejorando la estabilidad del implante. A este nivel, incluye un recubrimiento de 
hidroxiapatita y plasma Spray para facilitar la estabilidad mecánica y contribuir a la 
estabilidad del implante.  El grosor del recubrimiento es de 200 micras. 
A partir de la talla 4 la longitud total de los implantes de mayor tamaño no 
aumenta. Sin embargo, sí lo hace la parte metafisaria del implante para adaptarse a la 
morfología femoral de los pacientes. La cola del implante, más delgada y pulida, 
conserva únicamente una función de alineación del implante dentro del canal femoral 
para evitar mal posiciones en varo o valgo, evitando así el efecto punta y ahorrando 
stock óseo. Por otro lado, presenta los mismos offsets (37-53 mm) y longitudes de 
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En resumen las diferencias fundamentales con respecto al modelo anterior (ABG 
II®) son: 
 
• Opción de cuello neutro o anteverso. 
 
• Cambio en la aleación 
o Ti 6 Al-4V (ANATO® )  
o TMZF (ABG II®) 
• Longitud  más corta en las tallas grandes: 
o 100, 100, 110, 115, 120, 125, 135, 145 mm (ABG II®) 
o 100, 100, 110, 115, 120, 120, 120, 120 mm ANATO® ) 
• Mayor espesor del recubrimiento de hidroxiapatita en la región metafisaria 
o 200 micras (ANATO® ) 
o 70 micras (ABG II® ) 
 
2.4.3 Cotilo TRIDENT®: 
El sistema acetabular Trident® utiliza el mecanismo de bloqueo patentado 
Innerchange Locking Mechanism. Este mecanismo de bloqueo exclusivo ayuda a 
proporcionar una conexión segura entre el inserto de polietileno o cerámica y el cotilo. 
Los insertos de polietileno y cerámica Trident® se fijan en el cotilo mediante un anillo 
circunferencial que encaja en la ranura correspondiente del cotilo. La estabilidad 
rotacional se alcanza cuando las pestañas anti-rotacionales del cotilo se bloquean con 
los festones del inserto. 
 La carcasa metálica del cotilo está fabricada en aleación de titanio (TiAl6V4); 
tiene forma hemisférica y se obtiene la fijación primaria por impactación en el acetábulo 
fresado hasta hueso subcondral. Los cotilos acetabulares Trident® permiten alcanzar un 
anclaje por presión (press-fit) de 1,8 mm. El fresado es línea-línea ya que el press-fit 
está incluido en el tamaño del implante. La forma hemisférica asegura la transmisión de 
fuerzas de compresión al acetábulo y contribuye a la estabilidad primaria. 
  
 Esta fijación primaria es mejorada con la adición de 2 ó 3 tornillos de esponjosa 
de 6,5 mm de diámetro que contrarrestan las fuerzas de cizallamiento en la cadera 
durante los movimientos, aumentando la estabilidad primaria y actuando como fuerza 
antirotatoria del cotilo. La superficie externa, rugosa, del cotilo está recubierta de 
hidroxiapatita para estimular la fijación secundaria. 
 
 En función del par de fricción que se pretenda utilizar, el diseño interior del 
cotilo varía, pudiéndose utilizar insertos de cerámica o de polietileno, como ya hemos 
indicado anteriormente. 
 
2.4.3.1. Polietileno:  
 
            El núcleo de polietileno es de ultra alto peso molecular que está esterilizado con 
el procedimiento de estabilización química “Duration”. 
 
            Algunos estudios han demostrado que la oxidación puede reducir la resistencia 
del polietileno y aumentar, por ello, su desgaste (203). Este proceso de estabilización 
“Duration” se ha diseñado con el fin de minimizar este problema, mediante la 
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irradiación del polietileno con rayos Gamma, para aumentar su longevidad y resistencia. 
Consta de tres fases: 
 
-Esterilización con nitrógeno del paquete inicial de polietileno. 
 




             Las dos primeras fases previenen la oxidación, mientras que la estabilización 
química elimina los radicales reactivos libres que se forman al irradiar el polietileno. 
 
             Acopla 12 muescas de anclaje que ajustan con las del cotilo para proporcionar 
estabilidad rotacional suplementaria. Se dispone de una variedad estándar y otra con 
reborde antiluxante. 
 
2.4.3.2. Cerámica:  
 
           Fabricado con alúmina (Al2O3) de alto grado de pureza y con un cuidadoso 
proceso de manufacturado con el fin de evitar la presencia de granos gruesos (mayores 
de 2 micras) y grietas en su interior que disminuyan sus cualidades, haciéndolas, por 
tanto, más frágiles. La relación mecánica entre la copa acetabular de metal y el inserto 
de cerámica es fundamental para la estabilidad a largo plazo del implante.. 
 
 Se dispone de 3 tallas de inserto que se combinan con los 12 tamaños de cotilos 
disponibles con el fin de asegurar un espesor mínimo de cerámica en todos ellos. No se 
dispone de insertos de cerámica con reborde antiluxante. 
 
3.- MÉTODO ESTADÍSTICO 
 
 El presente estudio se ha llevado a cabo sobre una población de 121 pacientes a 
los que se implantó un vástago no cementado anatómico, ABG-II® o ANATO®, de 
forma aleatoria, entre Marzo de 2015 y Enero de 2016. 
 
 Con el objetivo de valorar la remodelación ósea relacionada con la implantación 
de dos prótesis totales de cadera no cementadas, con revestimiento de hidroxiapatita y 
utilizando como criterio de evaluación la variación de masa ósea en cada una  de las 7 
zonas de Gruen estudiadas, se diseño un estudio prospectivo, aleatorizado y controlado, 
consistente en: 
 
 Seguimiento durante 1 año  de la cohorte de pacientes intervenidos en el 
Hospital Universitario Miguel Servet en quienes se implantó una prótesis de cadera tipo 
ABG II® o ANATO® entre el 15 de Marzo del 2015 y el 15 de Enero del 2016. Se 
utilizaba como cohorte control el grupo formado por las caderas sanas contralaterales de 
cada paciente. Según protocolo, se efectuaron determinaciones de masa ósea con el 
densitómetro Lunar DPX en cada punto de estudio antes y tras  la intervención, y a los 
3, 6 y 12 meses después de la intervención en la cadera afecta; antes de la intervención 
y a los 12 meses de la misma en la cadera sana.  
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 Para la selección de la muestra se utilizó la técnica de muestreo consecutivo 
hasta conseguir el número de pacientes requerido. El criterio de inclusión era tener 
indicación quirúrgica para implantar el tipo de prótesis señalado. La asignación de un 
paciente en un grupo u otro es aleatoria, en función del día que acudía a la consulta. El 
paciente desconoce a que grupo concreto pertenece, no sabiendo si su prótesis es 
modelo ABG II® o ANATO®, siendo por lo tanto un estudio ciego simple. Así mismo, 
el cirujano que lleva a cabo la intervención no participa en la valoración de los 
resultados para evitar sesgos de información. El criterio de exclusión fue la no 
aceptación del paciente para participar en el estudio, o el haber sufrido nuevas 
intervenciones sobre la cadera estudiada en la primera fase del estudio que pudiesen 
alterar el patrón de remodelación ósea (fracturas periprotésicas, reprótesis). 
 
 El cálculo del tamaño muestral se realizó a partir de la fórmula correspondiente 
para la comparación de dos medias (204),  
 
n = 2 [(Zα - Zβ)σ/µ1 − µ2] 2 
 
en la que n es el tamaño de la muestra. La diferencia clínicamente relevante de las 
medias, µ1 − µ2 , se obtuvo de estudios previos (84,144–147,170), que permiten 
establecer que el promedio de disminución de masa ósea en la zona proximal del fémur 
es de 130 mg/cm2. La dispersión de la variable, σ, se determinó a partir de las 
desviaciones estándar de las 20  primeras determinaciones preoperatorias. 
 
Zα expresa el valor de la razón crítica, de dos colas, para el error de tipo I 
admitido, que en este caso es α=0,05. Zβ es el valor de la razón crítica, en su cola 
inferior, para el error de tipo II que se adopte, y que en nuestro estudio es β=0,2 
(potencia del estudio del 80%). 
 
El cálculo anterior permitió determinar que la muestra debería contar, como 
mínimo, con 64 casos.  
 
Dado que el seguimiento proyectado iba a ser prolongado, era previsible que se 
presentara cierto número de casos de abandono. Por ello, calculamos un nuevo tamaño 
muestral ajustado a las pérdidas, según la fórmula, 
 
Muestra ajustada a las pérdidas = n (1 / 1 - R) 
 
en la que n es el tamaño final de la muestra y R la proporción de abandonos. Con una 
previsión de abandonos del 25%, se calculó que el muestreo inicial debería incluir 48 
casos. 
 
 Para la comparación de porcentajes se ha utilizado la Chi-cuadrado, para las 
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1.- ESTADÍSTICA DESCRIPTIVA 
 
 Se realiza, en primer lugar, un análisis descriptivo del total de pacientes 
incluidos en el estudio. Se detallan los resultados obtenidos de la población 
pormenorizando los resultados de la anamnesis y situación densitométrica en el 
postoperatorio. 
 




La población objeto de estudio estuvo formada por 121 pacientes, 
divididos en dos grupos, de 61 y 60 pacientes respectivamente. La distribución 
por sexos fue: 
 
• En el grupo ANATO®: 41 Hombres y 20 Mujeres. 
• En el grupo ABG II®: 42 Hombres y 18 Mujeres. 
 
1.1.2 PESO Y TALLA 
   
 Se calculó el Índice de Masa Corporal (IMC) para la población, fórmula 
descrita por Quetelet: 
 
 IMC = peso en kg/ (altura en m)2  
 
 El valor obtenido por esta fórmula no es constante, sino que varía con la 
edad, el sexo y el género. También depende de otros factores, como las 
proporciones de tejidos muscular y adiposo. En el caso de los adultos se ha 
utilizado como uno de los recursos para evaluar el estado nutricional, de acuerdo 




CLASIFICACIÓN IMC (kg/m2) 
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Las cifras resultantes del IMC para los componentes del estudio se 




 MEDIA  
IMC 
RANGO IMC 
ANATO® 29,2 kg/m2 18 kg/m2 – 34 kg/m2 
ABG® 29,9 kg/m2 22 kg/m2 – 35 kg/m2 
 
 
 1.1.3 EDAD 
 
La distribución por edad fue: 
 






















1.2.- VALORACIÓN DENSITOMÉTRICA 
 
 En los siguientes apartados, se analiza la evolución densitométrica de la 
población a estudio, a lo largo de un año de seguimiento, en las siete áreas de Gruen.  Se 
expresan los datos, según la evolución de cada grupo estudiado por separado. Dentro de 
cada grupo, los resultados son agrupados según sexo, edad, IMC y tamaño de implante. 








< 40 1 (1,6%) 
41-50 18(29,5%) 
51-60 22 (36%) 
61-70 20 (32%) 
EDAD CASOS 
< 40 0 (0 %) 
41-50 20 (33,3%) 
51-60 23 (38,3%) 
61-70 17 (28,3%) 
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1.2.1.- DMO EN LAS 7 AREAS DE GRUEN: 
 
 Se evaluó la DMO (en mg/cm2) de las siete zonas de Gruen en el preoperatorio, 
15 días, 3 y 6 meses, y al año tras la intervención quirúrgica en el Grupo ANATO®; 
preoperatorio, 15 días, 3 y 6 meses y un año tras la intervención quirúrgica en el grupo 













FÉMUR 1 967 936 916 959 957 
FÉMUR 2 1913 1856 1809 1871 1895 
FÉMUR 3 2210 2194 2085 2172 2177 
FÉMUR 4 2122 2105 2030 2058 2080 
FÉMUR 5 2161 2140 2042 2095 2106 
FÉMUR 6 1780 1683 1649 1719 1774 













FÉMUR 1 971 941 898 909 903 
FÉMUR 2 1877 1836 1821 1873 1842 
FÉMUR 3 2187 2130 2063 2080 2090 
FÉMUR 4 2107 2076 1985 1991 2002 
FÉMUR 5 2172 2144 2048 2060 2115 
FÉMUR 6 1802 1761 1749 1795 1812 
















	   86	  









































	   87	  
1.2.2.- DMO  DE LA CADERA CONTROL 
 
 Se obtuvieron determinaciones de la DMO de la cadera no intervenida para las 7 
áreas estudiadas, obteniéndose las cifras de DMO antes de la intervención y  al año de la 






 PREOP 1 AÑO 
FÉMUR 1 988 981 
FÉMUR 2 1707 1723 
FÉMUR 3 2070 2056 
FÉMUR 4 2142 2127 
FÉMUR 5 2107 2094 
FÉMUR 6 1714 1727 








 PREOP 1 AÑO 
FÉMUR 1        976 981 
FÉMUR 2 1780 1769 
FÉMUR 3 2025 2040 
FÉMUR 4 2075 2072 
FÉMUR 5 2128 2140 
FÉMUR 6 1767 1756 
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1.2.3.- DMO SEGÚN EDADES 
 
 Se dividió la población a estudio de cada grupo, en dos grupos de edad, 
cogiendo como punto de corte la mediana de la edad poblacional de cada grupo.  
 
- ANATO® 
o < o igual 57 Años: 33 pacientes. 
o > 57 años: 28 pacientes. 
 
- ABG-II® 
o < o igual 59 años: 27 pacientes. 
o > 59 años: 33 pacientes. 
 
 Los valores densitométricos obtenidos al  año de la intervención quirúrgica se 














1.2.4.- DMO SEGÚN SEXO: 
 
 Respecto al sexo, los valores más elevados de densitometría ósea se observaron 
en los hombres. Los resultados densitométricos obtenidos, en cada grupo, al año tras la 













 ANATO® ABG-II® 
AREAS GRUEN <57 AÑOS >57 AÑOS <59 AÑOS >59 AÑOS 
Fémur 1 
 
933 968 875 960 
Fémur 2 
 
1941 1881 1931 1898 
Fémur 3 
 
2197 2154 2062 2011 
Fémur 4 
 
2093 2076 2162 2113 
Fémur 5 
 
2102 2118 2095 2109 
Fémur 6 
 




1280 1335 1229 1156 
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TABLA 11. 
 
 ANATO® ABG-II® 
AREAS GRUEN HOMBRES MUJERES HOMBRES MUJERES 
Fémur 1 
 
993 845 956 882 
Fémur 2 
 
1947 1770 1890 1718 
Fémur 3 
 
2228 1941 2259 2072 
Fémur 4 
 
2126 1878 2178 1971 
Fémur 5 
 
2150 1927 2181 1897 
Fémur 6 
 


























1.2.5.- DMO SEGÚN IMC 
 
Se evaluó la DMO (en mg/cm2) de las siete zonas de Gruen.  
 
Se escogió el punto de corte en 30 ya que al ser la media poblacional del estudio 
dividía la muestra en dos grupos homogéneos. 
 
- ANATO® 
o < o Igual 30: 34 pacientes. 
o > 30: 27 pacientes. 
 
- ABG-II® 
o < o Igual 30: 29 pacientes. 
o >30: 31 pacientes. 
 
 Los resultados densitométricos obtenidos, en cada grupo, al año tras la 












 ANATO® ABG-II® 
AREAS GRUEN < o igual 30 >30 < o igual 30 >30 
Fémur 1 
 
945 937 841 910 
Fémur 2 
 
1889 1852 1810 1888 
Fémur 3 
 
2160 2226 2142 2195 
Fémur 4 
 
2058 2086 2099 2120 
Fémur 5 
 
2090 2150 2204 2157 
Fémur 6 
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2.- INFERENCIA ESTADÍSTICA: 
 
2.1.- INFLUENCIA DE LA EDAD EN LA REMODELACIÓN ÓSEA 
 
En este apartado se estudia la evolución de la densidad mineral ósea en cada 
zona del fémur a los 6 meses de la intervención, así como al año.  
 
Se compararon las cifras de masa ósea  utilizando un test t-student con un nivel 
de significación estadística p= 0,05. 
 
Como hemos indicado anteriormente, los componentes del estudio de cada 
grupo, fueron divididos así mismo  en dos subgrupos:  
 
• Grupo ANATO® 
 
o Subgrupo 1: pacientes con edad de menor o igual a 57 años.  
o Subgrupo 2:  pacientes con edad mayor a 57 años. 
 
• Grupo ABG-II® 
 
o Subgrupo 1: pacientes con edad menor o igual  a 58 años. 
o Subgrupo 2: pacientes con edad mayor a 58 años. 
 
Se escogió el punto de corte, la mediana de edad poblacional del estudio, que 
dividía la muestra en dos grupos homogéneos. Además se toma como referencia, para 
calcular la variación de DMO, el valor post-operatorio.  
 
Los valores de DMO (en mg/cm2) y los porcentajes de variación obtenidos para 
cada zona así como la significación estadística se muestran en las tablas y gráficos que 
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- ZONA 1: en el subgrupo 1 se apreció  una ganancia  de  masa ósea  de 2,8% 
y 2,4% a los 6 meses y al año de la intervención respectivamente, mientras 
que en el subgrupo 2 se aprecia una leve ganancia de 0,82% a los 6 meses 
con una ligera pérdida de 0,4% al año de la intervención. 
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó un ascenso del 1,2% en 
subgrupo 1 y un descenso del 0,6% en el subgrupo 2 a los 6 meses de la 
intervención. Al año del seguimiento se produjeron ganancias del 2,7% y del 
1,6% en subgrupo 1 y 2 respectivamente. 
 
- ZONA 3: En el subgrupo 1 no hubo prácticamente variación de la DMO a lo 
largo del seguimiento, apreciándose variaciones del 0,1% y 0% a  los 6 
	   101	  
meses y año de seguimiento. En el subgrupo 2 se produjo un descenso de a 
DMO de 2,2% y del 2% a los 6 meses y año de seguimiento.  
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses del 
1,7 % en el subgrupo 1 y del 3% en el subgrupo 2. Al año de seguimiento el 
subgrupo 1 presenta una discreta ganancia del 0,3% y el subgrupo 2 presenta 
pérdidas del 1,3%. 
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos valores a los 6 meses y  al año de 
seguimiento que mostraban un descenso de DMO en el subgrupo 1 del 1,6% 
y del 0,5% respectivamente, mientras en el subgrupo 2 aparecían unas 
pérdidas del 2,3% a los 6 meses de la intervención seguida y del 1,8% al año 
de la misma.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó una pérdida de DMO a los 6 meses de la 
intervención del 0,3% en el subgrupo 2, y una ganancia del 4,4% en el 
subgrupo 1. Al año de seguimiento, se apreció unas ganancia del  5,9% en el 
subgrupo 1 siendo estadísticamente significativa (p=0,047) y del 3,2% en el 
subgrupo 2. No se encontraron diferencias entre los grupos. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 6 
primeros meses  la intervención quirúrgica con pérdidas del 6,3% en el 
subgrupo 1 (p=0,027) y del 4,9 en el subgrupo 2 (p=0,041). Al año del 
seguimiento las pérdidas se agravaron, siendo del 6,9% (p=0,012) en el 
subgrupo 1 y del 5,2% (p=0,019) en el subgrupo 2. No se encontraron 
diferencias estadísticamente significativas entre los grupos. 
 
 















      






































































      









































































      
























































































      
























































































      






















































































      
























































































      





























































- ZONA 1: en la zona 1 se apreció un descenso de la masa ósea a los 6 meses 
del 5,3% en el subgrupo 1 (p=0,010) y del 2,7% en el subgrupo 2. Al año de 
seguimiento el descenso fue del 3,9% en subgrupo 1 y del 4,4% en el 
subgrupo 2.  
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó un aumento del 1,5% y 
del 2,2%  a los 6 meses en el subgrupo 1 y 2 respectivamente. Al año en el 
subgrupo 1 se aprecia una recuperación del 0,7% y en el subgrupo 2 una 
descenso del 0,3%  
 
- ZONA 3: en esta área la densidad ósea experimentó un aumento del 2,5% y 
del 1% a los 6 meses y al año en el subgrupo 1. En el subgrupo 2 se 
produjeron descensos del 2,8% y 5,1% a los 6 meses y al año de seguimiento 
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- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses y al 
año de la intervención  del 3,5% y 1,7% en el subgrupo 1, mientras que en el 
subgrupo 2, las pérdidas fueron del 4,7% y 4,1% a los 6 meses y año de la 
intervención. 
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos valores a los 6 meses y  al año de 
seguimiento que mostraban un descenso de DMO en el subgrupo 1 del 4,5% 
y del 0,5% respectivamente, mientras en el subgrupo 2 aparecían unas 
pérdidas del 2,5% y 2% a los 6 meses y un año de la intervención. 
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó una ganancia de DMO a los 6 meses de la 
intervención del 3,5% en el subgrupo 1 y del 3,1% en el subgrupo 2. 
Igualmente al año de seguimiento, se apreció unas ganancia del 4,3% en el 
subgrupo 1 y del 0,9 % en el subgrupo 2. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 6 
primeros meses  la intervención quirúrgica con pérdidas del 15,8% en el 
subgrupo 1 (p=0,001) y del 14,7% en el subgrupo 2 (p=0,001). Al año de 
seguimiento las pérdidas fueron del 16,7% (p=0,001) en el subgrupo 1 y del 




2.2.- INFLUENCIA DEL IMC EN LA EVOLUCIÓN DE LA MASA ÓSEA 
  
En este apartado se estudia la evolución de la densidad mineral ósea en cada 
zona del fémur a los 6 meses y al año de la intervención.  
 
Se compararon las cifras de masa ósea  utilizando un test t-student con un nivel 
de significación estadística p= 0,05. 
 
Como ya hemos indicado anteriormente, los componentes de los dos grupos del 
estudio fueron divididos en dos  subgrupos: el grupo 1, cuyo índice de masa corporal 
era de 30 o menos; y el grupo 2, constituido por los pacientes que presentan un IMC 
mayor de 30.  
 
Se escogió el punto de corte en 30 ya que al ser la media poblacional del estudio 
dividía la muestra en dos grupos homogéneos. 
  
Los valores de DMO (en mg/cm2) y los porcentajes de variación obtenidos para 
cada zona así como la significación estadística se muestran en las tablas y gráficos que 
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- ZONA 1: en el grupo 1 se apreció un discreto aumento de la masa ósea a los 
6 meses del 0,2%, seguida de una leve disminución del 0,7% al año de la 
intervención en el grupo 1, mientras que entre los componentes del grupo 2 
se produce un aumento del 2,6% y del 3,4 % a los 6 meses y al año de 
seguimiento.  
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó un descenso del 1,7% y 
del 0,4%  a los 6 meses y año de seguimiento en el grupo 1, mientras que el 
grupo 2 se produjeron incremento de la DMO del 1,3% y 2,3% a los 6 meses 
y año de seguimiento  
 
- ZONA 3: la DMO disminuyó en a los 6 meses tras la intervención quirúrgica 
con pérdidas en torno al 3,8%,  tras lo cual experimentó un aumento hasta 
llegar a una pérdida al año del 1,4% en el grupo 1. En el grupo 2 se produjo 
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un incremento progresivo de la DMO, encontrándose ganancias en torno al 
3,6 y 4,5% a los 6 meses y un año respectivamente. Esta diferencia resultó 
estadísticamente significativa entre ambos grupos (p=0,000 y p=0,01). 
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses y al 
año de la intervención  del 3% y 1,4% en el grupo 1, mientras que en el 
grupo 2, tras una ligerísima perdida del 0,1% a los 6 meses de la 
intervención, se produjo una ganancia del 1,4% al año de la intervención.  
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos valores a los 6 meses y  al año de 
seguimiento que mostraban un descenso de DMO en el grupo 1 del 2,2% y 
del 1,8% respectivamente, mientras en el grupo 2 aparecían unas pérdidas 
del 1,5% a los 6 meses de la intervención seguida de una ganancia del 1,2% 
al año de la misma.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó una ganancia de DMO a los 6 meses de la 
intervención del 1,9% en el grupo 1 y del 2,8% en el grupo 2. Igualmente al 
año de seguimiento, se apreció unas ganancia del 4,7% en el grupo 1 y del 
5,8 % en el grupo 2 siendo esta última estadísticamente significativa 
(p=0,030). No se encontraron diferencias entre los grupos. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 6 
primeros meses  la intervención quirúrgica ((pérdidas del 8,6% en el grupo 1 
(p=0,01) y del 0,1% en el grupo 2)), que se fue recuperando hasta alcanzar 
unas perdidas en torno al 7,6% al año de seguimiento en el grupo 1 (p=0,01). 
En el grupo 2 al año de seguimiento se produjeron unas pérdidas del 1,8%. 
Las diferencias entre ambos grupos a los 6 meses fueron estadísticamente 
significativas (p=0,01) pero no se encontraron diferencias al año. 
 














      






































































      








































































      






















































































      






















































































      






















































































      






















































































      




























































- ZONA 1: en la zona 1 se apreció un descenso de la masa ósea a los 6 meses 
del 4,2% en el grupo 1y del 2% en el grupo 2, seguido de un nuevo descenso 
al año en el grupo 1 (4,8%) y un leve recuperación en el grupo 2 con unas 
pérdidas en torno 0,1%.  
  
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó un aumento del 0,1% y 
del 2,2 %  a los 6 meses en el grupo 1 y 2 respectivamente. Al año se 
continúa con la recuperación, apreciándose ganancias  del 0,3% en el grupo 
1 y una ganancia del 4,2% en el grupo 2. 
 
- ZONA 3: la DMO disminuyó en a los 6 meses tras la intervención quirúrgica 
con pérdidas en torno al 3,5%,  tras lo cual experimentó un aumento hasta 
llegar a una pérdida al año del  2,1% en el grupo 1. En el grupo 2 se produjo 
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un descenso de la DMO, a los 6 meses del 1% para situarse al año, las 
pérdidas en torno al 0,1%  
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses y al 
año de la intervención  del 4,6% y 1,1% en el grupo 1, mientras que en el 
grupo 2, las pérdidas se situaron en el 3,5 % a los 6 meses y en el 3,7% al 
año.  
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos valores a los 6 meses y  al año de 
seguimiento que mostraban un descenso de DMO en el grupo 1 del 2,9% y 
del 0,4% respectivamente, mientras en el grupo 2 aparecían unas pérdidas 
del 4,9% a los 6 meses de la intervención seguida una discreta recuperación 
para situarse las pérdidas en torno al 3,2% al año de la misma.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó una ganancia de DMO a los 6 meses de la 
intervención del 1,4% en el grupo 1 y del 4,4% en el grupo 2. Igualmente al 
año de seguimiento, se apreció unas ganancia del 2,8% en el grupo 1 y del 
5,7 % en el grupo 2. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 6 
primeros meses  la intervención quirúrgica ((pérdidas del 11,2% en el grupo 
1 (p=0,001) y del 16,2% en el grupo 2(p=0,000)). Al año del seguimiento las 
pérdidas en el grupo 1 fueron 14,5% (p=0,002) y en el grupo 2 del 
18,2%(p=0,000). No se encontraron diferencias entre los grupos 
 
 
2.3.- INFLUENCIA DEL SEXO EN LA REMODELACIÓN ÓSEA 
 
Se compararon las cifras de masa ósea entre los miembros de ambos sexos, 
utilizando un test t-student con un nivel de significación estadística p= 0,05. Se 
estudiaron las cifras de DMO en ambos grupos a los 6 meses y al año de la 
intervención, 
  
Los valores de DMO (en mg/cm2) y los porcentajes de variación obtenidos para 
cada zona así como la significación estadística se muestran en las tablas y gráficos que 
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- ZONA 1: en la zona 1, a los 6 meses se apreció una ganancia de DMO de 
2,6% en hombres y 0,8% en mujeres. Al año la ganancia fue de 3% en 
hombres y 1,7% en mujeres. 
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó a los 6 meses un 
aumento en el grupo de los hombres del 1%, mientras que las mujeres 
mostraron un aumento del 2,1%. Posteriormente, al año de la intervención,  
la variación de la DMO aumentó en hombres hasta el 2,6% y al 2,7% en las 
mujeres. 
 
- ZONA 3: la DMO disminuyó durante los primeros 6 meses con pérdidas del 
0,7% en los hombres y 2,9% en mujeres. Al final del primer año tras la 
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intervención quirúrgica las pérdidas fueron del 0,3% en el grupo de los 
hombres y del 3,8% en el de las mujeres. 
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses de la 
intervención del 2,1% para los hombres y del 2,8% para las mujeres. Al año 
de la intervención, las pérdidas fueron del 0,8% para los hombres y del 1,8% 
para las mujeres.  
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados que mostraban a los 6 
meses de la intervención una pérdida del 1,8% en los hombres y del 2,8% en 
las mujeres. Esta pérdida de densidad mineral se recuperó hasta unas cifras 
que indicaban unas pérdidas de 1,2% para los hombres de 2% para las 
mujeres al año de seguimiento.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó un aumento de DMO del 2,3 % entre los 
componentes del grupo de los hombres del 1,3 % entre los del grupo de las 
mujeres a los 6 meses. La DMO aumentó progresivamente hasta alcanzar 
unas cifras de ganancia de densidad ósea al año del 5,3 % para los hombres y 
del 4,6% para las mujeres. No se encontraron diferencias entre los grupos 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 
primeros 6 meses de la intervención quirúrgica con pérdidas del 6,1% 
(p=0,01) para los hombres y del 6,9% (p=0,01) para las mujeres que se fue 
descendiendo en el grupo de los hombres hasta unas pérdidas del 5,5%  
(p=0,03) y del 6,4% (p=0,01) en mujeres al año de seguimiento. No se 
encontraron diferencias entre ambos grupos 
 














      







































































      







































































      





















































































      





















































































      























































































      























































































      



























































- ZONA 1: en la zona 1, a los 6 meses se apreció una ganancia de DMO de 
1,8% en hombres y una pérdida del 5% (p=0,045) en mujeres. Al año la 
ganancia fue de 1,8% en hombres y la pérdida del 4,4% en mujeres. Estas 
diferencias resultaron estadísticamente significativas entre los dos grupos 
(p=0,001) al año de seguimiento. 
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó a los 6 meses un 
aumento en el grupo de los hombres del 2,4%, mientras que las mujeres 
mostraron un descenso del 0,5%. Posteriormente, al año de la intervención,  
la variación de la DMO aumentó en hombres hasta el 3,2% y hasta 0,2% en 
mujeres. 
 
- ZONA 3: la DMO durante los primeros 6 meses aumento 0,4% en el grupo 
de los hombres y descendió un 3,4% en el grupo de las mujeres. Al final del 
primer año tras la intervención quirúrgica la ganancia en el grupo de los 
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hombres fue del 0,3% y las pérdidas en el grupo de las mujeres fueron del 
3,7%. 
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses de la 
intervención del 3,2% para los hombres y del 8% (p=0,000) para las mujeres. 
Al año de la intervención, las pérdidas fueron del 4,5% para las mujeres, 
mientras que los hombres mostraron una mínima ganancia del 0,1%. 
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados que mostraban a los 6 
meses de la intervención una pérdida del 3,3% en los hombres y del 5,2%  en 
las mujeres. Esta pérdida de densidad mineral se recuperó hasta unas cifras 
que indicaban unas pérdidas de 0,9% para los hombres de 3,1% para las 
mujeres al año de seguimiento.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó un aumento de DMO del 2% entre los 
componentes del grupo de los hombres del 0,6% entre los del grupo de las 
mujeres a los 6 meses. La DMO aumentó progresivamente hasta alcanzar 
unas cifras de ganancia de densidad ósea al año del 3,6 % para los hombres y 
del 1,6% para las mujeres. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 
primeros 6 meses de la intervención quirúrgica con pérdidas del 14,5% 
(p=0,000) para los hombres y del 15,8% (p=0,000) para las mujeres que 
aumentó en el grupo de los hombres hasta unas pérdidas del 17%  (p=0,000) 
y del 18,1% (p=0,000) en mujeres al año de seguimiento. No se encontraron 
diferencias entre ambos grupos. 
 
 
2.4 INFLUENCIA DEL TAMAÑO DE VASTAGO EN LA REMODELACIÓN ÓSEA 
 
En este apartado se estudia la evolución de la densidad mineral ósea en cada 
zona del fémur a los 6 meses y al año de la intervención.  
 
Se compararon las cifras de masa ósea  utilizando un test t-student con un nivel 
de significación estadística p= 0,05. 
 
Los componentes de los dos grupos del estudio fueron divididos en dos  
subgrupos: el grupo 1, talla de vástago era menor o igual a 4; y el grupo 2, talla de 
vástago mayor de 4: 
 
- ANATO®: 
o Subgrupo 1: 38 pacientes. 
o Subgrupo 2: 23 pacientes. 
 
 
- ABG-II®:  
o Subgrupo 1: 41 pacientes. 
o Subgrupo 2: 19 pacientes. 
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Se escogió el punto de corte talla número 4, ya que tamaños mayores a esta, en 
el modelo ANATO®, no se produce crecimiento en la longitud distal del vástago 
conforme aumenta el número de talla, al contrario que el modelo ABG-II®, en el que la 
cola del vástago continua creciendo de manera proporcional, a  medida que aumenta la 
talla del vástago. 
  
Los valores de DMO (en mg/cm2) y los porcentajes de variación obtenidos para 
cada zona así como la significación estadística se muestran en las tablas y gráficos que 
se muestran a continuación. 
 
2.4.1 INFLUENCIA DEL TAMAÑO DE VASTAGO EN LA REMODELACIÓN 













      











































































      























































































      























































































      





















































































      





















































































      























































































      




























































- ZONA 1: en la zona 1, a los 6 meses se apreció una ganancia de DMO de 
2,5% en el subgrupo 1 y 0,8 % en subgrupo 2. Al año la ganancia fue de 
3,5% y  1,7% respectivamente. 
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó a los 6 meses un 
aumento en el subgrupo 1 del 1%, mientras que el subgrupo mostró un 
descenso del 0,5%. Posteriormente, al año de la intervención,  la variación de 
la DMO aumentó en el subgrupo 1 hasta el 2,5% y aumento en el subgrupo 2 
hasta el 1,4%. 
 
- ZONA 3: la DMO disminuyó durante los primeros 6 meses con pérdidas del 
0,4% en el subgrupo 1 y 2,3% en el subgrupo 2. Al final del primer año tras 
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la intervención quirúrgica las pérdidas fueron del 0,3% en el subgrupo 1 y 
del 2% en el subgrupo 2. 
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses de la 
intervención del 1,4% para el subgrupo 1 y del 3,2% para el subgrupo 2. Al 
año de la intervención, e el subgrupo 1 se encontraron ganancias del 1,1% y 
en el subgrupo 2 pérdidas del 2,5%.  
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados que mostraban a los 6 
meses de la intervención una pérdida del 0,9% en subgrupo 1 y del 2,4% en 
el subgrupo 2. Esta pérdida de densidad mineral se recuperó hasta unas cifras 
que indicaban unas pérdidas de 0,4% en el subgrupo 1 y de 2,2% para  el 
subgrupo 2 al año de seguimiento.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó un aumento de DMO del 1,9 % entre los 
componentes del subgrupo 1 y del 2,7 % entre los del subgrupo 2 a los 6 
meses. La DMO aumentó progresivamente hasta alcanzar unas cifras de 
ganancia de densidad ósea al año del 5,1 % para el subgrupo 1 y del 6% para 
el subgrupo 2 (p= 0,025). No se encontraron diferencias entre los grupos. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 
primeros 6 meses de la intervención quirúrgica con pérdidas del 4,5% para el 
subgrupo 1 y del 8% (p=0,007) para el subgrupo 2 que se fue recuperando en 
el subgrupo 1 hasta unas pérdidas del 2,6% y del 8,8% (p=0,005) en el 
subgrupo 2 al año de seguimiento. Se encontraron diferencias entre ambos 
grupos al año de seguimiento (p=0,014). 
 
 
2.4.2 INFLUENCIA DEL TAMAÑO DE VASTAGO EN LA REMODELACIÓN 













      






































































      











































































      





















































































      
























































































      




















































































      
























































































      




































































- ZONA 1: en la zona 1, a los 6 meses se apreció una pérdida de DMO de 
2,6% en el subgrupo 1 y del 5,8% en el subgrupo 2 (p=0,008). Al año las 
pérdidas  fueron de 2,2% en el subgrupo 1 y la pérdida del 6,1% en el 
subgrupo 2 (p=0,003). Sin embargo estas diferencias no resultaron 
estadísticamente significativas entre los dos grupos al año de seguimiento. 
 
- ZONA 2: en esta área la densidad ósea experimentó a los 6 meses un 
aumento en el subgrupo 1 del 2,6% y del 1,7% en el subgrupo 2. 
Posteriormente, al año de la intervención,  la variación de la DMO descendió 
manteniendo ganancias en ambos grupos en hasta el 0,6% y 0,2% en el 
subgrupo 1 y 2 respectivamente. 
 
- ZONA 3: la DMO durante los primeros 6 meses descendió un 2,9% en el 
subgrupo 1 y descendió un 1,7% en el subgrupo 2. Al final del primer año 
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tras la intervención quirúrgica la pérdida en el subgrupo 1 fue del 2,3% y del 
1,4% en el subgrupo 2. 
 
- ZONA 4: la zona 4 mostró una caída de la densidad ósea a los 6 meses de la 
intervención del 4,5% para el subgrupo 1 y del 3,3% para el subgrupo 2. Al 
año de la intervención, las pérdidas fueron del 4% para el subgrupo 1, 
mientras que en el subgrupo 2 fueron 1,3%. 
 
- ZONA 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados que mostraban a los 6 
meses de la intervención una pérdida del 4,5% en el subgrupo 1 y del 3,9% 
en el subgrupo 2. Esta pérdida de densidad mineral se recuperó hasta unas 
cifras que indicaban unas pérdidas de 0,3% en el subgrupo 1 y de 2,1% para 
el subgrupo 2 al año de seguimiento.  
 
- ZONA 6: en esta área se objetivó un aumento de DMO del 1,3% entre los 
componentes del subgrupo y del 2,9 % entre los del subgrupo 2 a los 6 
meses. La DMO aumentó progresivamente hasta alcanzar unas cifras de 
ganancia de densidad ósea al año del 2,3 % para el subgrupo 1 y del 4,1% 
para el subgrupo 2. 
 
- ZONA 7: la densidad mineral sufrió un descenso en esta área durante los 
primeros 6 meses de la intervención quirúrgica con pérdidas del 5,9% 
(p=0,020) para el subgrupo 1 y del 16,4 % (p=0,000) para el subgrupo 2, que 
aumentó en el subgrupo 1 hasta unas pérdidas del 9,1%  (p=0,000) y del 
18,2% (p=0,000) en al año de seguimiento. Estas  diferencias fueron 
estadísticamente significativas entre ambos grupos (p=0,001). 
 
 
2.5.- VARIACIÓN DE LA DMO EN EL FÉMUR A ESTUDIO DURANTE EL 
SEGUIMIENTO 
 
 Se compararon las cifras de DMO en cada momento del seguimiento utilizando 
la DMO preoperatoria como valor de referencia mediante la aplicación de un test t-
student con una significación estadística p= 0,05. Las cifras de la DMO de cada zona 
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2.5.1- VARIACIÓN DE LA DMO EN EL FÉMUR A ESTUDIO DURANTE EL 




























































































































































































































- Zona 1: se observa una disminución de masa ósea del 2,2% a los 3 meses de 
la cirugía, probablemente influido por la agresión quirúrgica y el reposo 
postoperatorio. Posteriormente se recupera hasta una ganancia del 2,4% a los 
6 meses, estabilizándose en rangos de ganancia en torno al 2,2% al año de 
seguimiento.  
 
- Zona 2: en esta zona la DMO cae un 2,6% a los 3 meses de la intervención, 
recuperándose a los 6 meses, mostrando ganancias 0,9%, y al año de 
seguimiento, la ganancia de situó en el 2,1%. 
 
- Zona 3: se observa un descenso de la masa ósea en el primer control 
densitométrico (-5%; p:0,001), que se recupera a los 6 meses (-1,1%) 
estabilizándose durante al final del primer año (-0,8%). 
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- Zona 4: en esta zona se aprecia un descenso de densidad mineral en el fémur 
a los 3 meses de la intervención (-3,6%), iniciándose desde los 6 meses 
postoperatorio, una recuperación progresiva (-2,7%), hasta situarse en torno 
al -1,2% al año de seguimiento. 
 
- Zona 5: Se aprecia un descenso del -4,6% a los 3 meses de la intervención. 
La DMO se va recuperando con el paso del tiempo hasta situarse con unas 
pérdidas del -2,1% a los 6 meses de seguimiento y del -1,6% al año 
postoperatorio. 
 
- Zona 6: se observa un descenso del 2,1% a los 3 meses de la  intervención, 
para  posteriormente apreciarse ganancias del 2,1% a los 6 meses y del 5,2% 
a los 12 meses. 
 
- Zona 7: tras un descenso de densidad mineral del 9,8% en la primera 
determinación (p=0,001), la pérdida de DMO se mantiene a lo largo del 
tiempo, mostrando unos valores de -6,3% a los 6 meses (p=0,002) y del  -
5,9% en el primer año (p=0,005). Esta tendencia seguramente es provocada 
por un efecto stress-shielding que impide la recuperación de la DMO tras el 
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2.5.2- VARIACIÓN DE LA DMO EN EL FÉMUR A ESTUDIO DURANTE EL 
























































































































































































































- Zona 1: se observa una disminución de masa ósea del 4,6% a los 3 meses que 
se mantiene aunque con ganancias a los 6 meses (-3,5%), e incrementándose 
estas pérdidas al año de la intervención (-4,1%). 
 
 - Zona 2: en esta zona la DMO presentó unas pérdidas del 0,9% a los 3 meses de 
la intervención para posteriormente recuperarse y presentar ganancias del 2% a 
los 6 meses de la intervención. Al año de seguimiento estas ganancias se 
mantenían mínimamente (+0,4%). 
 
- Zona 3: se observa un descenso de la masa ósea en el primer control 
densitométrico del 3,2% para recuperarse a los 6 meses (-2,4%) y al año de 
seguimiento (-1,9%). 
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- Zona 4: en esta zona se aprecia un descenso de densidad mineral en el fémur a 
los 3 y 6 meses de seguimiento (-4,4% y -4,1%), presentando pequeña 
recuperación hasta situarse en unas pérdidas del -3,6% al año de la intervención. 
 
- Zona 5: la masa ósea desciende a los 3 meses de la intervención (-4,5%), para 
recuperarse progresivamente, situándose en torno al -4% a los 6 meses de la 
intervención y al -1,3% al año de la misma.  
 
- Zona 6: se observa una mínima pérdida a los 3 meses de la intervención (-
0,7%), seguida de un aumento a los 6 meses del +1,9%, y al año del seguimiento 
entorno al +3,1%. 
 
 - Zona 7: En esta zona se produce una atrofia ósea de la región, visualizándose 
pérdidas del -12,7% a los 3 meses de la intervención (p=0,001), del -15,3% 
(p=0,001) a los 6 meses y del -17,7% (p=0,000) al año de la misma. Esta 
tendencia seguramente es provocada por un efecto stress-shielding que impide la 
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2.6.- VARIACIÓN DE LA DMO EN EL FÉMUR CONTROL 
 
 Se recogieron los datos de la DMO del fémur control en el preoperatorio y al 
año de la operación. Se utilizó un test t-student con un nivel de significación estadística 
p= 0,005 para comparar los valores y establecer la variación de la masa ósea (en 
mg/cm2) en cada zona; de manera que podemos establecer los cambios en la masa ósea 
atribuibles a la involución fisiológica. 
 
































































































- Zona 1: se observa una pérdida de masa ósea del 0,8% al año de la 
intervención.  
 
 - Zona 2: en esta zona se produce una ganancia de DMO al año de la 
intervención del 1,0%. 
 
- Zona 3: se observa una leve pérdida de la masa ósea al año de la intervención 
del 0,7%. 
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- Zona 4: en esta zona se aprecia una leve pérdida al año de la intervención del    
0,8%.  
 
- Zona 5: la masa ósea desciende un 0,7% al año de seguimiento. 
 
- Zona 6: se observa un aumento del 0,8% al año de la intervención 
 
 - Zona 7: Se observado un ligero aumento del 0,1% al año de la intervención. 
 





































































































- Zona 1: se observa una ganancia de masa ósea del 0,5 % al año de la 
intervención.  
 
 - Zona 2: en esta zona se produce una pérdida de DMO al año de la intervención 
del 0,7%. 
 
- Zona 3: se observa una leve ganancia de  masa ósea al año de la intervención 
del 0,8%. 
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- Zona 4: en esta zona se aprecia una leve pérdida al año de la intervención del    
0,2% . 
 
- Zona 5: la masa ósea aumenta un 0,6% al año de seguimiento. 
 
- Zona 6: se observa un descenso del 0,7% al año de la intervención. 
 
- Zona 7: Se observado un ligero descenso del 0,4% al año de la intervención. 
 
2.7.- COMPARACIÓN DE LA VARIACIÓN DEL FÉMUR INTERVENIDO Y EL 
FÉMUR CONTROL 
 
 Se compararon los datos de la DMO del fémur intervenido y el fémur control, en 
los dos grupos, en el preoperatorio y al año de la operación. Se utilizó un test t-Student 
con un valor de significación estadística p= 0,05 para establecer si se encontraban 
variaciones estadísticamente significativas entre las diferentes zonas del fémur.  
 
En las tablas y gráficos que se muestran a continuación se detallan los valores de 
DMO, así como los porcentajes de variación en cada momento del estudio y la 
significación estadística. 
 
2.7.1- COMPARACIÓN DE LA VARIACIÓN DEL FÉMUR INTERVENIDO Y EL 
FÉMUR CONTROL: GRUPO ANATO® 
TABLA 73. 
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TABLA 74. 
 

























































SIGNIF  p= 0,339 
   
GRAFICO 66. 
 







































































- Zona 1: durante el primer año se observó un descenso del 1,1% en el fémur 
operado con respecto al valor preoperatorio, mientras que el descenso en el 
fémur no intervenido fue del 0,8% (p=0,690). 
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 - Zona 2: en esta zona  la densidad ósea experimentó un descenso del 1% en el 
fémur intervenido con respecto al valor preoperatorio , mientras que en el fémur 
control se hallaron unas ganancias del 1% de la DMO inicial (p=0,593). 
 
 - Zona 3: la DMO disminuyó en el primer año tras la intervención quirúrgica en 
el fémur caso un 1,5% y un 0,7% en el fémur control (p=0,307). 
 
- Zona 4: la zona 4 mostró una caída del 2% de la densidad ósea al año de 
seguimiento para el fémur intervenido con respecto al valor preoperatorio , y del 
0,8% en el fémur control (p=0,339).  
 
- Zona 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados al año de seguimiento que 
mostraban un descenso de DMO en fémur intervenido del 2,6% y del 0,7% en el 
fémur control (p=0,251). 
 
- Zona 6: en esta área se apreció un descenso de DMO al año de la intervención 
del 0,4% en el fémur proteizado con respecto al valor preoperatorio, y un 
aumento del 0,8% en el no intervenido (p=0,405).  
 
- Zona 7: la densidad mineral sufrió un descenso del 8% durante el primer año 
en el fémur intervenido, mientras que en el no intervenido se encontraron 
aumentos entorno al 0,1%; diferencia estadísticamente significativa (p=0,01). 
 
2.7.2- COMPARACIÓN DE LA VARIACIÓN DEL FÉMUR INTERVENIDO Y EL 
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TABLA 81. 
 











SIGNIF  p= 0,250 
   
GRAFICO 71. 
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TABLA 83. 
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TABLA 85. 
 














































- Zona 1: durante el primer año se observó un descenso del 7,1% en el fémur 
operado, mientras que se obtuvo un descenso del 0,5% en el fémur no 
intervenido, encontrándose diferencias estadísticamente significativas (p=0,036). 
 
 - Zona 2: en esta zona  la densidad ósea experimentó un descenso del 1,9% en el 
fémur intervenido, mientras que en el fémur control se hallaron unas pérdidas 
del 0,7% de la DMO inicial (p=0,250). 
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 - Zona 3: la DMO descendió en el primer año tras la intervención quirúrgica en 
el fémur caso un 4,5% y aumento un 0,8% en el fémur control (p=0,154). 
 
- Zona 4: la zona 4 mostró una caída del 5% de la densidad ósea al año de 
seguimiento para el fémur intervenido, y del 0,2% en el fémur control (p=0,175).  
 
- Zona 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados al año de seguimiento que 
mostraban un descenso de DMO en fémur intervenido del 2,7% y una ganancia 
del  0,6% en el fémur control (p=0,420). 
 
- Zona 6: en esta área se apreció un aumento de DMO al año de la intervención 
del 0,6% en el fémur proteizado, y un descenso del 0,7% en el no intervenido 
(p=0,567).  
 
- Zona 7: la densidad mineral sufrió un descenso del 18,6% durante el primer 
año en el fémur intervenido, mientras que en el no intervenido se encontraron 
descensos del 0,4%; diferencia estadísticamente significativa (p=0,000). 
 
2.8.- COMPARACIÓN DE LA VARIACIÓN DEL FÉMUR INTERVENIDO GRUPO 
ANATO®  Y EL FÉMUR INTERVENIDO GRUPO ABG-II® 
 
 Se compararon los datos de la DMO del fémur intervenido entre los dos grupos, 
en el postoperatorio y al año de la operación. Se utilizó un test t-Student con un valor de 
significación estadística p= 0,05 para establecer si se encontraban variaciones 
estadísticamente significativas entre las diferentes zonas del fémur.  
 
En la tabla que se muestra a continuación se detallan los valores de DMO, así 
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TABLA 87. 
   
 ANATO® ABG-II® 
AREAS GRUEN Post-Iqx 
Reference  
1 AÑO Post-Iqx 
Reference 































































































































































- Zona 1: durante el primer año se observó descenso del 4,1% en el fémur 
operado con el modelo ABG-II® y una ganancia del +2,2% en el fémur 
intervenido con el modelo ANATO®, encontrándose diferencias 
estadísticamente significativas en la variación de DMO entre ambos modelos 
(p=0,029). 
 
 - Zona 2: en esta zona  la densidad ósea experimentó un aumento del 0,4% en el 
fémur intervenido con el modelo ABG-II® y del 2,1% en el fémur intervenido 
con el modelo ANATO®, no encontrándose diferencias entre los grupos 
(p=0,631).  
 
 - Zona 3: la DMO disminuyó en el primer año tras la intervención quirúrgica en 
el fémur intervenido con el modelo ABG-II® un 1,9%, mientras que el fémur 
intervenido con el modelo ANATO® experimentó un descenso del 0,8% sin 
encontrarse diferencias entre los dos modelos al final del seguimiento (p=0,961). 
 
- Zona 4: la zona 4 mostró una caída del 3,6% de la densidad ósea al año de 
seguimiento para el fémur intervenido con el modelo ABG-II®, y del 1,2% para 
el fémur intervenido con el modelo ANATO® no encontrándose diferencias 
entre ambos vástagos (p=0,430). 
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- Zona 5: en el área 5 se obtuvieron unos resultados al año de seguimiento que 
mostraban un descenso de DMO en fémur intervenido con el modelo ABG-II® 
del 1,3%, mientras en el grupo ANATO® las pérdidas fueron del 1,6%. No se 
encontraron diferencias entre los grupos al final del seguimiento (p=0,103). 
 
- Zona 6: en esta área se apreció un aumento de DMO al año de la intervención 
del 3,1% en el fémur proteizado con el modelo ABG-II®, y del +5,2% en el 
fémur proteizado con el vástago ANATO®. No se encontraron diferencias entre 
ambos modelos al año del seguimiento (p=0,145). 
 
- Zona 7: la densidad mineral sufrió un descenso del 17,7% durante el primer 
año en el fémur intervenido con el vástago ABG-II®, mientras que en el 
descenso en el grupo ANATO® fue mucho más atenuado, situándose las 
pérdidas entorno al 5,9%. Estas diferencias encontradas fueron estadísticamente 
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 Cómo ya hemos mencionado en anteriores capítulos, tras la realización de una 
artroplastia de sustitución, se modifica  la biomecánica del fémur, porque hay una 
modificación en el patrón de transmisión de cargas que recibe. El hueso responde a 
estos cambios mediante la remodelación de la estructura ósea.  
 
 Las técnicas de implantación de los vástagos no cementados buscan favorecer la 
transmisión de cargas del implante a la porción metafisaria del fémur, consiguiendo así 
evitar la desfuncionalización proximal y la atrofia a ese nivel. Al colocar un vástago en 
el canal medular tienen lugar cambios importantes en la transferencias de cargas, 
fundamentalmente en la parte proximal del fémur. Pero el hueso tiene capacidad de 
adaptarse a los cambios de las condiciones mecánicas, siguiendo la Ley Wolff, lo que se 
ha denominado remodelado periprotésico adaptativo. 
 
El examen DEXA se considera la herramienta más fiable con la que evaluar la 
remodelación ósea después de la implantación de una prótesis total de cadera,  
utilizando diferentes diseños de vástago (168,206). Es un método comprobado (207), y 
muy preciso (208), para mostrar cambios en la remodelación ósea. Muchas 
investigaciones que se ocupan de los procesos de remodelación después de una prótesis 
total de cadera no cementada se han llevado a cabo con este método (206,207,209). Es 
considerada actualmente superior a otros métodos absorciométricos en cuanto a coste, 
tiempo de rastreo, dosis de radiación y precisión (estimada entre menos del 2% y el 
4,6% según autores) (200), permitiendo además el rastreo de diferentes zonas de la 
anatomía sin algunas de las limitaciones de las otras técnicas. Este bajo error de 
precisión, permite la monitorización de pequeños cambios, por lo que está justificado su 
uso como prueba diagnóstica para este propósito. También se ha concluido que la 
precisión de esta técnica no se ve modificada por el diseño y tipo de implante (200). 
 
El análisis de las siete zonas de Gruen es el protocolo más utilizado para evaluar 
la remodelación ósea después de la implantación de los vástagos femorales 
convencionales (206), y se adapta fácilmente al diseño de vástagos anatómicos. 
 
Aunque la literatura recomienda, que para obtener valores basales comparables, 
se utilice la primera medición postoperatoria como índice (210,211), se realizó una 
exploración adicional preoperatoria para recopilar datos sobre los cambios 
postoperatorios directos debido a la preparación. 
 
Estudios previos demostraron que la remodelación ósea máxima tiene lugar a los 
seis meses después de la cirugía, detectándose pérdidas en torno al 20 y 50 %  de la 
masa ósea en función del implante. Posteriormente, se acepta generalmente que la 
mayor parte de la remodelación se establece al final del primer año postoperatorio, 
cuando la densidad ósea parece llegar a una meseta en todas las áreas alrededor del 
vástago (84,212–215), momento a partir del cual los cambios reflejan la respuesta 
biomecánica del hueso según la ley de Wolff. Finalmente, la adaptación biomecánica 
adicional del implante se produce lentamente durante el siguiente año hasta que se 
alcanza una etapa de meseta DMO (155,206). En nuestro estudio, las mediciones de 
DEXA se tomaron a los 15 días, tres, seis y 12 meses tras la cirugía para obtener datos 
del período más activo de remodelación ósea periprotésica. 
 
 Muchos factores influyen en las modificaciones de la DMO alrededor de los 
vástagos implantados, incluyendo el sexo y la actividad del paciente, la edad, el peso, el 
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IMC, la masa ósea preoperatoria, el tamaño y el diseño del tallo. Estos factores pueden 
agruparse en aquellos dependientes del paciente, dependientes del implante y aquellos 
dependientes de la técnica quirúrgica. 
 
Hay desacuerdo sobre los factores que potencialmente influyen en la 
remodelación ósea periprotésica. Las zonas de Gruen  2 y 6 podría estar afectadas por el 
género (155), la edad podría afectar a la zona del trocánter mayor  y la zona 4, y el peso 
corporal podría influir en la DMO en la zona 3 (216). Independientemente de los demás, 
Korovessis et al. (158), y Sköldenberg et al.(159), no encontraron correlación entre la 
edad y los cambios periprotésicos en la DMO.  
 
 Sin embargo, parece haber consenso en torno a la creencia de que el diseño del 
vástago y el tipo de fijación siguen siendo los principales aspectos en la influencia del 
implante en la remodelación ósea (217,218), en particular en las zonas 4 y 7 de Gruen 
(219). 
 
En cuanto al papel de la aleación en el remodelado óseo periprotésico, es 
conocido que los vástagos fabricados con de aleación de Titanio conservan mejor la 
DMO, por su menor módulo de elasticidad que los tallos de Cromo-Cobalto (220,221). 
 
Por otro lado, existe una correlación entre el tamaño del vástago femoral y la 
pérdida de hueso proximal, ya que los implantes de tallas más grandes, más 
voluminosos, aumentan la rigidez del implante. Algunos estudios, muestran una 
marcada pérdida de DMO proximal, especialmente para los vástagos de tallas más 
grandes (159), sin embargo esta correlación no fue encontrada por otros autores (222).  
 
Además, esta pérdida ósea está influenciada por  otros diferentes factores, como 
la agresión quirúrgica,  el reposo en el postoperatorio inmediato y la carga parcial de 
peso. Las cifras de masa ósea se ven afectadas por el fresado quirúrgico y la preparación 
del fémur proximal, causando un descenso inmediato del stock óseo (223), que se 
calcula entre el 2-10%. 
 
 El reposo postoperatorio y la carga parcial de peso pueden explicar algunas de 
las pérdidas precoces de masa ósea que ocurren en las zonas proximales del fémur. La 
técnica quirúrgica tiene una importante influencia en los cambios ocurridos en el 
período precoz. El preparado de la metáfisis compromete la circulación endostal. 
Además el encaje a presión del implante ligeramente sobredimensionado para 
proporcionar estabilidad primaria, pueden causar microfracturas en el hueso esponjoso 
que pueden reabsorberse en la semanas siguientes, produciendo nuevos descensos de 
masa ósea detectados en los primeros 6 meses después de la intervención. La cuantía y 
extensión de estos cambios son debidas a la desigual agresión quirúrgica en las 
diferentes zonas del fémur proximal (224). 
 
 La preparación femoral de las áreas media y distal causa una importante 
disrupción de la circulación endostal debido al fresado y pueden producir necrosis ósea 
en la parte más interna de la cortical (225). Por otro lado, en el cálcar la exposición 
quirúrgica del cuello femoral en el momento de la osteotomía daña la vascularización 
periostal y causa la denervación de esta área. Además el raspado también afecta a la 
circulación endostal. Como resultado, al final del proceso esta área puede sufrir una 
denervación e importante pérdida de vascularización, causando un grado variable de 
necrosis ósea y resorción. Posteriormente, el efecto del stress-shielding puede 
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incrementar la pérdida ósea en esta área, ya dañada. La suma de factores biológicos y 
mecánicos puede explicar el descenso de masa ósea en esta zona, que llega hasta el  
24% en los primeros 6 meses en algunos estudios (224), recobrándose paulatinamente 
en controles a los 18 meses de la intervención, aunque frecuentemente nunca se 
recupera por completo (226). 
 
 Los cambios de la DMO relacionados con el stress-shielding se detectan 
generalmente al final del primer año postoperatorio. En un fémur proximal normal, la 
transferencia de carga es transmitida desde la cabeza femoral al calcar, disipándose 
desde esa zona hacia el hueso cortical (170). Después de una artroplastia de cadera, este 
patrón de transferencia de carga se invierte. La mayoría de las cargas de compresión son 
transmitidas a las áreas diafisarias por el tallo, lo que provoca una descarga proximal y, 
como resultado, la resorción ósea.  
 
 En los estudios densitométricos, los vástagos sin cemento de primera generación 
mostraron altas pérdidas proximales atribuibles a la remodelación ósea adaptativa que 
alcanzó hasta el 45% de la masa ósea. Estos cambios se mantuvieron estables después 
del primer y segundo año (165,227).  
 
Los vástagos no cementados de segunda generación, hechos de titanio y con 
diseño anatómico para mejorar el relleno del conducto-canal, todavía mostraron una 
disminución de la DMO al final del segundo año que oscilaba entre el 20% y el 25% 
(67,228) . Los componentes femorales en forma de doble cuña, usados frecuentemente 
en Europa, tienen una pérdida proximal de entre el 10 % y el 30 % de predominio 
proximal (170,229). Con el vástago Zweymueller, Korovessis et al (230), encuentran un 
descenso del 32% en la zona del trocánter menor y del 18,6% en la zona 4 a los 12 
meses de la intervención	   Con vástagos a medida, se obtienen descensos en zonas 
proximales del 10-15% al final del primer año (212) y del 14-27 % al final del quinto 
año de seguimiento (231). Los vástagos de baja rigidez han mostrado una reducción la 
pérdida ósea proximal debido al stress-shielding (152,231), comunicando descensos de 
la DMO en cálcar del 15 % al final del segundo año e incluso a los 10-15 años de 
seguimiento (232).  
 
Por otro lado, la implantación de prótesis con vástagos cortos o ultracortos; que 
pretenden desplazar la transferencia de cargas a las zonas más proximales, han obtenido 
unas pérdidas de masa ósea del 7-24 % en el cálcar a los 3 años de seguimiento (233), e 
incluso algunos estudios recientes, afirman no encontrar diferencias significativas entre 
vástagos de longitud reducida con respecto a vástagos de longitud estándar, en la 
reducción de la masa ósea al año de seguimiento; por lo que concluyen que el 
pretendido objetivo de trasladar las cargas a las áreas proximales no se consigue (234). 
Rahmy et al. (219), informaron una pérdida media de DMO del 16% en pacientes con 
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EVOLUCION DE LA DMO A LO LARGO DEL SEGUIMIENTO: 
RESULTADOS DENSITOMÉTRICOS 
 
1.1. INFLUENCIA DEL IMC EN EL REMODELADO PERIPROTESICO. 
 
 En este apartado se analizan los resultados obtenidos para cada una de las áreas 
de Gruen estudiadas a los 6 meses y a un año de la intervención quirúrgica, tomando 
como referencia la masa ósea proximal medida a los 15 días de la intervención; una vez 
dividida la muestra de cada grupo en dos grupos: el grupo 1 con un IMC menor o igual 
a 30  y el grupo 2 compuesto por los pacientes con un IMC mayor de 30. 
 
En el grupo ANATO®, se apreciaron variaciones en el patrón de remodelado (-
7,6% a +5,8%), alcanzando únicamente diferencias estadísticamente significativas 
(p=0,01) entre ambos grupos en el área 3, al final del seguimiento. Este hallazgo ya ha 
sido mencionado en otras publicaciones (158), que indican que el IMC podría estar 
relacionado con variaciones en la DMO en dicha área. 
 
En los pacientes más delgados, se observó una ligera tendencia a perder  hueso 
de forma homogénea en las zonas 1 a  5 (-1,8% a -0,4%), con mayor pérdida ósea en la 
zona 7 (-7,6%) y a retenerlo en la zona 6 (+4,7%) al final de seguimiento. Estas  
pérdidas observadas en las áreas 1 a la 5, probablemente sean fruto de la agresión 
quirúrgica, ya apreciables a los 6 meses de la intervención y que se fueron recuperando 
a lo largo del seguimiento como consecuencia del remodelado adaptativo alrededor de 
la prótesis.  
 
En el grupo de los pacientes más obesos, al año de seguimiento, la DMO se 
refuerza en las zonas de carga, 2 y 6 (+2,3% y + 5,8%), y en las zonas 3 y 5 (+4,5% y 
+1,2%). Además, en el área 7,  se aprecia una pequeña pérdida del -1,8%.  Este refuerzo 
de DMO en estas áreas es debido fundamentalmente a la mejor transmisión de cargas 
por parte de los pacientes con mayor IMC.  Maloney et al (235), ya afirmó en su 
estudio, que los pacientes con mayor peso tendían a conservar más hueso en las áreas 
distales con respecto a los de menor peso. Además, esta mayor transmisión de cargas en 
fémur proximal, podría explicar la menor desfuncionalización observada en el área 7 en 
el grupo de los obesos  con respecto al grupo de los delgados.  
 
Con nuestros resultados parece que el índice de masa corporal no afecta, a la 
remodelación ósea del fémur tras la implantación a un año del vástago ANATO®, al no 
encontrarse diferencias estadísticamente significativas en ninguna de las áreas 
estudiadas en los dos grupos, considerando el resultado en el área 3 como hallazgo 
casual y  clínicamente no relevante, a pesar, como hemos indicado anteriormente, que 
exista algún estudio que coincida con nuestro hallazgo. 
 
En cuanto al grupo ABG-II®, en conjunto se apreció una disminución de la masa 
ósea a los 6 meses de la intervención en ambos grupos en las zonas 1, 3, 4 y 5, con 
tendencia a la recuperación al final del seguimiento, pero sin llegar a igualar los valores 
postoperatorios de referencia.  Estas pérdidas se consideran asociadas a la agresión 
quirúrgica durante la implantación de la prótesis. El área 7 queda desfuncionalizada en 
ambos grupos (-14,5% grupo de los delgados y -18,2% grupo de los obesos). Además se 
produjo una recuperación de la masa ósea en las zonas 2 y 6 en los dos grupos, siendo 
más relevante en los obesos. Esta recuperación, ya se apreciaba a los 6 meses de la 
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intervención. Como ya hemos mencionado en el caso del grupo ANATO®, 
probablemente, la principal causa  de la mayor recuperación de DMO alrededor de estas 
áreas en los pacientes con mayor IMC, sea porque poseen una mayor transmisión de 
cargas, que favorece el remodelado óseo adaptativo.  
 
No se encontraron diferencias estadísticamente significativas entre los dos 
grupos al final del seguimiento en ninguna de las áreas estudiadas, por lo que se puede 
concluir el IMC no afecta a la remodelación ósea tras la implantación del vástago ABG-
II®. 
 
Por otro lado, en ambos vástagos se aprecian pérdidas en el área 7 visibles tanto 
en los pacientes delgados como en los obesos. Sin embrago, en el vástago ABG-II®, 
este área se encuentra mucho más desfuncionalizada que en el vástago ANATO®. La 
causa de este efecto, probablemente este relacionada con el mayor grosor en el 
recubrimiento proximal de hidroxiapatita en el vástago ANATO®. Esto puede haber 
favorecido una mayor osteointegración del implante a ese nivel, proporcionando una 
mejor transmisión de cargas, y la conservación de una DMO proximal más alta como se 
encuentra en nuestro estudio. 
 
Tanto en el grupo ANATO®, como en el grupo ABG-II®, estos resultados son 
similares a los obtenidos en estudios con seguimientos a un año (158,163,212), que 
afirman que el índice de masa corporal no es un factor determinante para los resultados 
clínicos ni para la remodelación ósea periprotésica. 
 
Sin embargo, no debemos olvidar que existen estudios (236), que indican que el 
peso es el único factor que afecta al remodelado periprotésico. 
 
1.2. INFLUENCIA DE LA EDAD EN EL REMODELADO PERIPROTESICO 
 
En este apartado se analizan los resultados obtenidos para cada una de las áreas 
de Gruen estudiadas a los 6 meses y a un año de la intervención quirúrgica, tomando 
como referencia la masa ósea femoral medida a los 15 días de la intervención. 
 
 En cuanto al grupo ANATO®, en los pacientes más jóvenes, se observó una 
tendencia a mantener o ganar densidad mineral ósea en todas las áreas estudiadas al 
final del seguimiento, excepto en el área 5, presentando una mínima pérdida del -0,5%, 
y en el área 7 (-6,9%), donde las pérdidas de estructura son más acusadas. Además, en 
todas las áreas estudiadas, excepto en la 7, se aprecia una tendencia a recuperar DMO 
con respecto a la medición realizada a los seis meses de la intervención. Por otro lado, 
los pacientes más añosos, tienden a perder hueso en las áreas 1, 3, 4, 5 y 7 (-5,2% a -
0,4%) al final del seguimiento, mientras que se aprecian ganancias de DMO en las áreas 
2 y 6 (+1,6% y +3,2%), coincidiendo con las zonas de carga 
 
 En el grupo ABG-II®, se apreció una disminución de la masa ósea durante el 
primer año de la intervención en los pacientes más jóvenes, en las zonas 1, 4 y 5 (-3,9% 
a -0,8%)  con una importante atrofia ósea en el área  7 (-16,7%). Sin embargo se tiende 
a recuperar masa ósea en las zonas 2, 3 y 6. En los pacientes de mayor edad , se 
aprecian pérdidas de DMO en todas las áreas estudiadas excepto en la 6 (+0,9%). 
Además, la  zona 7 queda desfuncionalizada con pérdidas del -18,1% al año de 
seguimiento.  
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 En ambos tipos de vástago, nuestros resultados muestran, que los pacientes 
jóvenes, en principio con mejor calidad ósea y fémures más rígidos, el remodelado es 
más uniforme. El hecho de que la DMO postoperatoria, en estos pacientes, sea 
ligeramente inferior en casi todas las áreas estudiadas con respecto a los pacientes de 
mayor edad, puede ser debido a que al tener fémures con mayor cantidad de hueso 
esponjoso y cortical de calidad, el fresado durante el preparado del canal femoral, es 
más vigoroso que en los fémures más poróticos, provocando una mayor pérdida ósea 
intraoperatoria.  Sin embargo al ser pacientes con mayor nivel de actividad física, 
muestran cambios remodelativos con mayor antelación con respecto a los pacientes más 
añosos, con tendencia a ser más sedentarios. 
 
 Como en el caso del IMC, se aprecia que los pacientes del grupo ABG-II®, 
muestran una mayor desfuncionalización del área 7 con respecto a los pacientes del 
grupo ANATO® . Al igual que en el apartado anterior, consideramos la causa de esta 
menor desfuncionalización en el vástago ANATO®, es debida a la modificación de su 
diseño y posiblemente al mayor grosor en su recubrimiento proximal de hidroxiapatita 
que favorece la integración del implante a ese nivel. 
 
  Con todo esto, no se encontraron diferencias estadísticamente significativas 
entre ambos grupos en ninguna de las áreas estudiadas, en ninguno de los modelos 
protésicos, por lo que podemos concluir que la edad no determinó diferencias en el 
patrón de  remodelado óseo entorno a estos dos modelos protésicos. 
 
 A pesar que existen autores (156,162,227), que han confirmado que la edad 
afecta a la densidad del hueso trabecular y cortical, en nuestro estudio, no se han 
encontrado tales diferencias; si bien es cierto, que en los pacientes más jóvenes, se ha 
observado que el remodelado es más uniforme, existiendo menores diferencias entre 
zonas. Además, en los pacientes mayores, algo más poróticos, hubo algo más de pérdida 
global y más respuesta al remodelado en la zona 6, que es una de las zonas donde 
efectivamente se transmiten más cargas desde el vástago al hueso.  
 
Varios autores  coinciden con nuestros resultados.  Korovessis et al. (158), 
Sköldenberg et al. (159), Martini et al. (207) y Kärrholm et al. (212), publicaron en sus 
resultados la ausencia de correlación entre la edad con los cambios en la densidad 
mineral ósea en torno a un vástago femoral. 
 
1.3.- INFLUENCIA DEL SEXO EN EL REMODELADO PERIPROTÉSICO 
 
Los resultados obtenidos en cada una de las áreas de Gruen, una vez divididos 
los pacientes según el sexo son estudiados, analizándose tanto la evolución de la DMO 
como la influencia del sexo como factor determinante en la remodelación ósea. 
 
En el grupo ANATO®, se apreció un aumento de la masa ósea durante el primer 
año de la intervención en el grupo de los hombres, en las áreas 1, 2 y 6 (2,6% a 5,3%). 
En las áreas 3, 4 y 5 se producen ligeras pérdidas (-1,2% a -0,3%) con respecto al 
control postoperatorio,  mientras que en el área 7 se aprecia una pérdida ósea algo más 
acusada (-5,5%). En el grupo ABG-II®, en los hombres se aprecia una ganancia de 
DMO en las áreas 1, 2 , 3, 4 y 6 (+0,1% a +3,6%) con respecto a los valores post-
operatorios de referencia, mientras que se aprecia una mínima pérdida en el área 5 (-
0,9%) y una atrofia en el área 7 (-17%). En conjunto, podemos apreciar que los 
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hombres, con fémures  grandes y densos, con mayor DMO inicial, los cambios en el 
remodelado se producen de forma  gradual en ambos modelos, considerándose las 
pequeñas pérdidas apreciadas en el grupo ANATO® en las áreas 3, 4 y 5 debidas a la 
agresión quirúrgica.  
 
Por otro lado en el modelo ANATO®, las mujeres tienden a perder DMO en 
todas las áreas con excepción de las áreas 1, 2 y 6 (+1,7%, +2,7% y +4,6%).  En el 
modelo ABG-II®  , se aprecian mínimas ganancias en las zonas 2 y 6 (+0,2% y +1,6%), 
mientras que en  el resto de áreas estudiadas presentan pérdidas, siendo más acusadas en 
el área 7 (-18,1%; p= 0,000). En las mujeres con fémures más pequeños y menos 
densos, aparentemente, se aprecian mayores cambios resortivos a nivel proximal y distal 
en comparación con los varones. Además se produce una transmisión de cargas más 
concentrada en zonas 2 y 6 que es donde el vástago se apoya, causando un mayor 
estímulo fisiológico de carga a ese nivel, y en respuesta, un mayor aumento de masa 
ósea en dichas regiones. Brodner et al. (155), informó en su estudio a 5 años la 
tendencia por parte de las mujeres a recuperar mayor DMO entorno a las zonas 2 y 6.  
 
Tanto en hombres como en mujeres, el área 7 queda desfuncionalizada. La 
atrofia observada, es mucho más relevante en el vástago ABG-II® . Este factor, ya 
observado en el estudio del remodelado en función del  IMC y la edad, es 
probablemente  debido al rediseño de la extensión del recubrimiento de hidroxiapatita 
del vástago ANATO® con respecto al vástago ABG-II®. 
 
Por otro lado, en el grupo ABG-II®, se encontraron diferencias, entre hombres y 
mujeres, estadísticamente significativas en el área 1 (p=0,01). Este resultado, puede 
estar asociado a que las mujeres presentan DMO postoperatoria más baja que los 
hombres, probablemente debido a una DMO preoperatoria menor. Este factor puede 
condicionar una mayor pérdida ósea alrededor de la prótesis a ese nivel, que asociado al 
efecto del raspado del trocánter mayor sobre un hueso más débil , provoca una mayor 
pérdida en dicha región.  
 
Tras obtener los resultados en ambos grupos, podemos concluir que el sexo no 
afecta a la remodelación ósea del fémur tras la implantación de una prótesis de cadera 
ANATO®, ya que las variaciones para las 7 zonas del fémur en ambos grupos no han 
sido estadísticamente significativas. Sin embargo, si que afecta en el grupo ABG-II® , al 
encontrarse diferencias estadísticamente significativas en el área 1.   
 
 Estos resultados coinciden con los hallados en algunos estudios 
(76,163,210,212,237), en que se afirma que el sexo no se considera un factor predictor 
del resultado en cuanto a clínica o patrón remodelativo.  
 
 Sin embargo tenemos que tener en cuenta que existen estudios que aprecian 
mayor pérdida ósea en mujeres (155,162,224,238), fundamentalmente asociado a la 
mayor porosis de las mujeres menopáusicas en comparación con los hombres de la 
misma edad. Además es conocido que después de la menopausia, se produce una 
disminución de 1,7% en la DMO cada año, a la vez que se produce un aumento de 0,9% 
en el ancho medular (anchura endostal) (156), lo que conduce a una mayor pérdida de 
DMO. 
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 En el grupo ANATO®, a pesar que no hemos encontrado diferencias estadísticas 
entre ambos grupos en los dos modelos de prótesis, si que se observa que en el grupo de 
las mujeres la DMO disminuye en mayor porcentaje que el grupo hombres, al igual que 
el grupo de los hombre tiende a retener y ganar más masa ósea que el grupo de las 
mujeres en ambos vástagos. 
 
1.4.- INFLUENCIA DEL TAMAÑO DEL VÁSTAGO CON EL REMODELADO 
PERIPROTÉSICO 
 
 El análisis de los resultados obtenidos en cada área de Gruen se estudia, una vez 
divididos los pacientes  de cada grupo, en dos subgrupos según el tamaño de vástago 
utilizado (Subgrupo 1: tamaño de vástago menor o igual 4; Subgrupo 2: tamaño de 
vástago mayor 4). Se analizó tanto la evolución de la DMO como la influencia del 
tamaño del vástago en la remodelación ósea. 
 
En el grupo ANATO®, se apreció un ligero aumento de la masa ósea durante el 
primer año de la intervención en el subgrupo 1, en las áreas 1, 2, 4 y 6 (+1,1% a +5,1%) 
con mínimas pérdidas tanto en las área 3 y 5 (-0,3% y -0,4%) como en el área 7 (-2,6%).  
En el subgrupo 2, se producen ganancias en las áreas 1, 2 y 6 (+1,7%, +1,4% y +6%). 
Se aprecia una mayor atrofia en el área 7 (-8,8%; p=0,005) siendo este descenso 
estadísticamente significativo con respecto al grupo con vástagos más pequeños 
(p=0,014). 
 
 El acortamiento de los componentes femorales tiene la ventaja biomecánica de 
cargar el fémur proximal de una manera que imita la carga fisiológica. Por lo tanto, 
puede reducir la atrofia proximal (239). Con estos datos, vemos que dependiendo de  la 
talla del vástago, la diferencia en la longitud total del implante, según el tamaño del 
vástago, no determina otras diferencias, a las mencionadas en las zona 7,  ya que la 
extensión del recubrimiento biológico, donde se consigue la fijación e integración del 
implante, aumenta de forma proporcional a la talla, buscando en todo momento 
adaptarse a la morfología femoral proximal. La cola del implante tiene como único 
propósito la alineación del vástago, siendo pulida y delgada para evitar la fijación ósea a 
ese nivel. Con esto, podemos afirmar que el acortamiento en la longitud distal del 
vástago ANATO® a partir de la talla 5, no aporta ventajas en la variación DMO al año 
de seguimiento, ni se comporta como los vástagos cortos de longitud distal reducida 
(240–242). Por último, otro hallazgo que va encontra de este comportamiento, es la 
existencia de varios estudios densitométricos (162,243,244), que valoran los cambios en 
el remodelado óseo  periprotésico alrededor  de un vástago corto a un año de 
seguimiento, concluyendo, que la atrofia ósea se produce principalmente entorno las 
áreas proximales 1, 6 y 7, mientras que en vástago ANATO® se aprecia principalmente 
en el área 7. 
 
 En el grupo ABG-II®, en el subgrupo 1, se aprecian pérdidas de DMO en las 
áreas 1, 3, 4, 5, y 7 (-0,3% a -9,1%), mientras que tiene ganancias en las áreas 2 y 6 
(+0,6% y +2,3%). En el subgrupo 2 se aprecian pérdidas en las áreas 1, 3, 4, 5 y 7 (-
1,3% a -18,2%). Estas pérdidas se producen como consecuencia de la agresión 
quirúrgica. En las áreas 2 y 6  del subgrupo 2, al ser zonas de carga, al igual que en el 
subgrupo 1, se producen ganancias de DMO (+0,2% y +4,1%)  a lo largo del 
seguimiento tomando como control la DMO postoperatoria. Esta mayor recuperación  
en el subgrupo 2, podría atribuirse a que los vástagos de mayor talla son más rígidos y 
	   180	  
por tanto transmiten de forma más concentrada las cargas a dicho nivel. Por último, se 
encontraron diferencias estadísticamente significativas entre ambos grupos en el área 7 
(p=0,001). 
 
Tras obtener los resultados en ambos grupos, podemos concluir que el tamaño 
del vástago afecta a la remodelación ósea del fémur tras la implantación de una prótesis 
de cadera ANATO® y ABG-II®, ya que las variaciones para la zona 7 del fémur en 
ambos grupos han sido estadísticamente significativas. La atrofia en el área 7 es más 
pronunciada en el grupo ABG-II® que el grupo ANATO®, lo cuál puede ser debido, tal 
y como hemos observado en los tres apartados anteriores, a que el nuevo diseño de la 
prótesis ANATO® presenta un recubrimiento de hidroxiapatita metafisario más grueso 
que el grupo ABG-II®, pudiendo minimizar este, la atrofia ósea en esta área, debido a su 
mayor  efecto osteoconductivo, acelerando y aumentando el contacto entre el hueso y el 
vástago de la prótesis. 
 
 Estudios previos, coinciden con nuestros resultados, sugiriendo que factores 
tales como la rigidez de los componentes, el recubrimiento superficial y la longitud del 
implante tienen un efecto sobre la fijación y la estabilidad, teniendo por tanto efecto 
sobre la variación de la DMO alrededor del vástago,  apreciándose diferencias  entorno 
a las áreas 1 y 7 principalmente (159,239,245). Sin embargo, debemos  tener en cuenta, 
que existe controversia, ya que en otros estudios en los que no se ha podido demostrar la 
relación entre el tamaño del vástago y la variación de la DMO alrededor del mismo 
(210,226),	  por lo que hará falta un mayor seguimiento para analizar este efecto sobre la 
DMO a largo plazo. 
  
1.5- EVOLUCIÓN DE LA DMO EN LA CADERA CONTROL DURANTE EL 
SEGUIMIENTO 
 
 En este apartado se analizan los resultados obtenidos tras el seguimiento de los 
pacientes durante 1 año, que conllevó la realización de densitometrías para evaluar la 
DMO del fémur no intervenido en el momento preoperatorio y al año de la intervención 
quirúrgica. 
 
 Al estudiar la evolución en la cadera sana a lo largo de un año, el porcentaje de 
variación se situó entre el -0,8% y el +1% entre los dos grupos. Estas variaciones 
cuantitativas son tan pequeñas que incluso pueden corresponder al error estándar del 
densitómetro (cifrado en torno al 2%) , por lo que carecen de valor clínico. Estos 
resultados son esperables ya que en 12 meses la posible variación fisiológica de la masa 
ósea es muy sutil. La pérdida de masa ósea se ha cifrado en torno al 2% anual, por lo 
que no se recomienda realizar estudios de osteoporosis en periodos menores de 12-14 
meses (246). 
 
1.6.- COMPARACIÓN DE LA VARIACIÓN DEL FÉMUR INTERVENIDO Y EL 
FÉMUR CONTROL 
 
A continuación se analizan los resultados obtenidos tras el seguimiento de los 
pacientes, comparando los resultados densitométricos del fémur operado y el no 
intervenido en el momento preoperatorio y al año. 
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Analizando los resultados podemos observar variaciones en la zona 7 (-8% 
Grupo ANATO® y -18,6% Grupo ABG-II®)  estadísticamente significativas al año de la 
intervención en ambos grupos (p=0,01 Grupo ANATO® y p= 0,000 Grupo ABG-II® ) 
debido fundamentalmente a la agresión quirúrgica y a la posterior desfuncionalización 
que se produce en esta área tras la implantación de una prótesis de cadera. 
 
  Además en el grupo ABG-II® encontramos igualmente diferencias 
estadísticamente significativas en la zona 1 (p=0,036%), probablemente debido a que 
las características de este implante, provoca una distribución de cargas en la región 
proximal del fémur menos fisiológica que el implante ANATO®, fomentando el 
desarrollo del fenómeno de  stress shielding.  
 
En el resto de áreas no se aprecian diferencias en ninguno de los dos grupos. 
 
Diversos estudios demuestran la importancia de que se tenga en cuenta en el 
estudio, los valores de la cadera sana contralateral, con el fin de describir el patrón de 
densidad de masa ósea considerado como control, y cómo varía éste a lo largo de un 
año, en función de las variables clínicas consideradas, excepto la intervención 
(66,171,246). 
 
1.7.-REMODELADO PERIPROTÉSICO DURANTE EL SEGUIMIENTO 
 
En este apartado se analizan los resultados obtenidos tras el seguimiento de los 
pacientes, que conllevó la realización de densitometrías para evaluar la DMO del fémur 
intervenido en el momento preoperatorio, a los 3 y 6 meses y al año de la intervención 
quirúrgica. 
 
 En conjunto podemos observar que, en ambos modelos protésicos  la densidad 
mineral ósea disminuyó en la primera determinación a los 3 meses, debido 
probablemente a la agresión quirúrgica necesaria para la implantación de la prótesis, el 
reposo postoperatorio y la carga parcial de peso tras la intervención (223,224). En el 
Grupo ANATO® este descenso fue estadísticamente significativo en el área 7 (p=0,001) 
al igual que en el Grupo ABG-II®(p=0,001). 
 
En la determinación a los 6 meses se aprecia una recuperación progresiva en 
todas las  áreas de ambos modelos, exceptuando en el área 7 (-12,7% a los 3 meses y -
15,3% a los 6 meses; p=0,001) en el vástago ABG-II® dónde se acentúan aún más las 
pérdidas (p=0,001). Además, se aprecian ganancias en las áreas  1, 2 y 6 (+2,4%, +0,9% 
y +2,1%) en el grupo ANATO® y,  2 y 6 ( +2% y +1,9%) en el grupo ABG- II®. En el 
vástago ANATO®, a pesar de la recuperación de DMO en el área 7, las pérdidas 
continúan siendo estadísticamente significativas (p=0,002). La principal causa de esta 
progresiva recuperación en la mayor parte de las áreas, esta asociada al aumento de la 
actividad física habitual, que fomenta la remodelación ósea.  Además, esta recuperación 
de la DMO refleja la respuesta biomecánica del hueso, de acuerdo a la ley de Wolff, 
como consecuencia de la osteointegración del implante, lográndose la estabilidad 
secundaria. Por último, la mayor recuperación de la DMO observada en las áreas 2 y 6 
con respecto a la determinación de DMO postoperatoria en ambos modelos y las 
pérdidas en el área 7 en ambos vástagos, son consecuencia de la redistribución de cargas 
tras la implantación del vástago. Así, las zonas metafisarias reciben cargas que 
favorecen la conservación y el aumento de la DMO, mientras que en zonas proximales, 
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parcialmente desfuncionalizadas, las cargas transmitidas a ese nivel no son suficientes 
para favorecer la conservación ósea y se produce la atrofia por desuso. 
 
Al año de seguimiento el área 7 queda desfuncionalizada en ambos modelos y 
no recibe suficiente estímulo de cargas que favorezcan la recuperación ósea. Esta 
disminución tardía y adicional es mucho más relevante en el grupo ABG-II® causada 
principalmente por la resorción ósea secundaria a la atrofia por desuso (-17,7%, 
p=0,000). Además en las áreas 2 y 6, donde se transmiten más cargas, se aprecia un 
aumento de masa ósea en coincidencia con la ley de Wolff en los dos vástagos. En 
ambos modelos, se aprecian pérdidas poco relevantes en las zonas 3 y 5. En la zona 1 el 
modelo ABG-II® mostró unas cifras de pérdida estables a lo largo de todo el 
seguimiento sin capacidad de recuperar la DMO postoperatoria.  
 
 La pérdida de masa ósea tras la implantación de una prótesis total de cadera es 
un hecho cuantificado desde las observaciones de Kilgus et al. (247), quienes ya 
apreciaron densitométricamente descensos del 20% al 34,8% en pacientes portadores de 
prótesis no cementadas, seguidos entre 1 a 7 años. Pritchett et al.(248), compararon 50 
vástagos con 5 diseños diferentes a los 3 años de implantación mediante DEXA, 
observando descensos del 8% al 57%, según el implante, pero siempre de predominio 
proximal. Vidalain et al. (249), con vástagos recubiertos de hidroxiapatita determinan 
mediante DEXA una pérdida del 22% de masa ósea en la zona 7 ya al tercer mes, que 
alcanza el 41% al final del año.  
 
Varios estudios densitométricos (212,228,250), observaron una disminución de 
la masa ósea que osciló entre el 20% y el 25% en las áreas proximales, entre el 5% y el 
15% en las partes intermedias y sin pérdida significativa en las áreas distales. Estos 
cambios fueron estables después de 1 a 2 años de evolución  postoperatoria. Rahmy et 
al. (219), informaron una pérdida media de DMO del 16% en pacientes con un tallo 
anatómico estándar.  
 
 La conclusión que puede extraerse de la bibliografía es que la pérdida ósea 
periprotésica es un fenómeno que afecta a todos los implantes, con un gradiente de 
proximal a distal, que se inicia precozmente (en torno al tercer mes, coincidiendo con el 
apoyo completo de la extremidad) y perdura hasta el segundo o tercer año. 
 
 Los cambios adaptativos aparecen en respuesta al diseño, talla y materiales de 
fabricación una vez que el vástago alcanza una fijación biológica. Una vez que la 
artroplastia altera la biomecánica de la cadera, la DMO varía de acuerdo con el 
remodelado óseo adaptativo producido por el diseño de cada prótesis, y las alteraciones 
mecánicas son permanentes. 
 
 El patrón de remodelado observado con los vástagos ANATO® y ABG-II® fue 
similar a los comunicados para otros vástagos anatómicos al año de seguimiento, con 
pérdida de masa ósea proximal debida a la nueva situación biomecánica causada por la 
artroplastia de cadera. Sin embargo, el modelo ANATO® sufre una menor 
desfuncionalización en las áreas proximales (áreas 1 y 7), con una variación al año del 
+2,2% y -5,9% respectivamente, probablemente asociada a la modificación en su diseño 
proximal, fundamentalmente el mayor grosor del recubrimiento de hidroxiapatita, 
sugiriendo un patrón biomecánico más eficiente para preservar el hueso femoral 
proximal, con respecto al modelo ABG-II® que sufre una variación entorno -4,1% en el 
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área 1 y del  -17,7% en el área 7.  La variación de la DMO en el área 7 de ambos 
modelos resultó estadísticamente significativa lo que supone una influencia de las dos 
prótesis en remodelado óseo a ese nivel. 
 
1.8.– COMPARACIÓN DEL REMODELADO PERIPROTÉSICO AL AÑO DE 
SEGUIMIENTO: GRUPO ANATO® VS GRUPO ABG-II® 
 
Los resultados obtenidos tras el seguimiento de los pacientes durante 1 año, se 
estudian comparando los resultados densitométricos del grupo intervenido mediante el 
modelo ANATO® y del grupo intervenido mediante el modelo ABG-II® al año de la 
intervención. 
  
 Se han analizado los datos en cada zona de Gruen por separado, para 
posteriormente compararlos entre sí, obteniéndose los resultados que se comentan a 
continuación. 
 
 Al año de seguimiento únicamente se aprecian diferencias estadísticamente 
significativas, entre el grupo ANATO® y el grupo ABG-II® en las áreas 1 (p=0,029) y 7 
(p=0,001). En el grupo ANATO®, se aprecia una recuperación de DMO en el área 1 
(+2,2%) y una desfuncionalización moderada en el área 7 (-5,9%). Sin embargo el 
grupo ABG-II®  , presenta atrofia en las dos áreas proximales, siendo del -4,1% en área 
1 y una importante atrofia en el área 7 (-17,7%) . Con estos resultados, parece que el  
diseño de este nuevo vástago traslada a áreas más proximales la transferencia de cargas. 
Esto permite a estos pacientes mantener el estímulo fisiológico para la conservación 
ósea en zonas más proximales que en el vástago ABG-II®  que, al parecer, se sitúa en la 
zona  epifiso-metafisaria más distal.  Además el implante ANATO® , transmite mejor 
las cargas en el resto de las áreas, siendo mayor la recuperación de la DMO en las áreas 
2 y 6, y atenuando las pérdidas en las 3 y 4 con respecto al implante ABG-II® . La 
transmisión de cargas en el área 5 es similar en ambos vástagos. Estos resultados 
muestran una distribución más fisiológica de la carga determinada por las características 
del vástago ANATO®. 
 
Los tallos anatómicos, no cementados, como el modelo ABG®, ha demostrado 
ser, a lo largo de las décadas, un implante fiable. Se han desarrollado varios estudios 
con  seguimiento a largo plazo, revelando resultados excelentes y consistentes para la 
prótesis de cadera ABG-II® (224,250,251). 
  
El Stress-shielding inducido por la reabsorción ósea en las zonas de Gruen 
proximales, no es infrecuente en la artroplastia de cadera en general (252), y también se 
ha descrito para la cadera ABG-II® (224,250,251,253). 
 
Como ya hemos mencionado anteriormente, los cambios de la DMO 
relacionados con el stress-shielding, se detectan generalmente al final del primer año 
postoperatorio. El período entre seis y 12 meses postoperatorios refleja la respuesta ósea 
al nuevo ambiente biomecánico producido por el reemplazo de cadera. Todos los 
distintos modelos de vástagos no cementados han pretendido lograr una óptima 
transmisión de cargas en el fémur, emulando la transmisión fisiológica de cargas, desde 
la cabeza femoral al calcar, y desde aquí a la diáfisis femoral,  con el objetivo 
fundamental de evitar el puenteo de fuerzas proximal o stress-shielding, que produce 
una atrofia ósea proximal, al no realizarse la transmisión fisiológica de la carga y 
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desaparecer el estimulo mecánico en esta zona. El seguimiento a largo plazo de distintos 
modelos de vástagos no cementados ha demostrado que esto no se consigue y que en 
mayor o menor medida el fenómeno de puenteo de fuerzas esta presente en todos los 
modelos, y por consiguiente la atrofia ósea proximal. Sin embargo, nuestro estudio 
muestra una atenuación de este fenómeno con el vástago ANATO®. 
 
Entre los factores que podrían ser responsables de la preservación ósea proximal 
significativamente mejor en favor de ANATO® se encuentra su revestimiento de 
hidroxiapatita. Se ha demostrado que los revestimientos de hidroxiapatita reducen la 
pérdida ósea en general (145), debido a que un recubrimiento de este tipo aumenta la 
cantidad de crecimiento óseo, lo que puede conducir a una mejor fijación biológica 
proximalmente y un mejor sellado del implante contra las partículas de desgaste 
aumentando la supervivencia a largo plazo (145,254). Ten Broeke et.al comparó el 
remodelado óseo entorno a dos vástagos no cementados. Al final del seguimiento 
determinó una mayor conservación ósea en las áreas proximales, en el vástago que 
presentaba mayor recubrimiento de hidroxiapatita (255). El mayor grosor en el 
recubrimiento proximal de hidroxiapatita en el modelo ANATO®, como ya hemos 
mencionado en todos los apartados anteriores, puede asociarse a un mejor anclaje 
proximal y  esto puede haber mantenido una DMO proximal más alta como se 
encuentra en este estudio. Además esto provocará una mejor transferencia de cargas del 
implante ANATO®, pudiendo ser la causa de una mayor ganancia ósea en las áreas 2 y 
6 con respecto al implante ABG-II®.  
 
Estudios anteriores demostraron que el diseño del implante puede mejorar la 
preservación ósea periprotésica al año postoperatorio (256). A largo plazo, la influencia 
del diseño del implante en la remodelación ósea periprotésica será menor, ya que otros 
factores como los efectos osteolíticos inducidos por partículas de desgaste pueden 
dominar el proceso de remodelación ósea y eventualmente iniciar el fracaso. Sin 
embargo, si la estructura ósea está bien preservada por las características de diseño del 
implante durante el período postoperatorio inicial, y se ha conseguido una buena 
osteointegración, esta puede reducir o retrasar la osteólisis tardía al sellar la interfase 
hueso-implante contra la penetración de partícula de desgaste. Además, el aumento de 
la preservación ósea proximal en la fase postoperatoria temprana también puede 
proporcionar beneficios a largo plazo mediante la reducción de la tasa de fractura 
periprotésica.  Todos estos factores deberán ser evaluados en próximas investigaciones 
a largo plazo, para determinar si el beneficio en el remodelado observado en el presente 
estudio con el vástago ANATO®, tiene influencia y se mantiene a lo largo de los años. 
 
 Referente a la influencia de la aleación, es conocido a través de estudios previos 
que el cambio de elasticidad (214) del vástago ABG-II® ( aleación TMZF) con respecto 
a su anterior diseño ABG-I® (aleación Ti6Al4V), podía influir en el patrón de 
remodelado. Se ha considerado que la aleación TMZF, más elástica, mejoraba la 
transferencia de carga del implante a hueso e inducía un patrón de estrés más fisiológico 
en el hueso periprotésico, lo que podría conducir a una reducción de la atrofia ósea 
debida al estrés. Los resultados de nuestra investigación, muestran que a pesar que la 
aleación del vástago ANATO® sea Ti6Al4V, esta no influye en un peor remodelado y 
en una desprotección ante el stress tal y como se había indicado en otras publicaciones. 
La diferencia en el módulo de elasticidad de estas aleaciones (87 MPa versus 110MPa) 
en todo caso de una magnitud superior a tres veces la del hueso cortical, no parece 
determinar diferencias en el remodelado. 
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1. La implantación de un vástago femoral influye en el remodelado óseo, al 
producir cambios biomecánicos en la transmisión de cargas en el fémur . El 
vástago ANATO®,  al año de seguimiento, produce menor perdida de estructura 
ósea , en las zonas 1 y 7 , que el vástago ABG II®. Los cambios en el diseño y 
las diferencias en el recubrimiento de hidroxiapatita en el vástago ANATO®, 
trasladan a áreas más proximales la transferencia de cargas, lo que determina 
una mayor conservación ósea en dichas áreas, con respecto al vástago ABG-II®. 
 
2. Tanto el índice de masa corporal como la edad de los pacientes, parece  no 
influir en la remodelación ósea periprotésica al año de seguimiento en ninguno 
de los vástagos estudiados, ya que las variaciones para las 7 áreas de Gruen no 
han sido estadísticamente significativas en ninguna de las áreas. 
 
3. El género, no afecta a la remodelación ósea del fémur tras la implantación de 
una prótesis de cadera ANATO®, ya que las variaciones para las 7 áreas del 
fémur, tanto en hombres como en mujeres, no han sido estadísticamente 
significativas. Sin embargo, si que afecta tras la implantación de una prótesis de 
cadera ABG-II® , al encontrarse un descenso, estadísticamente significativo, en  
el área 1, mayor en las mujeres con respecto a los hombres. Además, las mujeres 
presentan mayores descensos, con menores índices de recuperación de densidad 
mineral ósea, que  los hombres, en ambos vástagos 
 
4. El tamaño del vástago afecta a la remodelación ósea del fémur tras la 
implantación de una prótesis de cadera ANATO® o ABG-II®. Los vástagos más 
grandes y por tanto más rígidos, provocan una atrofia en la zona 7 de Gruen del 
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